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1 Einleitung 
Die Implantation von Mikrochips wird als sicherste und wichtigste Methode zur Tier-
kennzeichnung angesehen (VASCELLARI et al. 2006). Da in der deutschen und euro-
päischen Gesetzgebung (Heimtierverordnung, Hundegesetze der Bundesländer, Vieh-
verkehrsverordnung, Tiergesundheitsgesetz) die Verwendung elektronischer Kennzei-
chen an Bedeutung zunimmt, ist in den letzten Jahren die Zahl der Tiere mit implantier-
ten Mikrochips stetig gestiegen (BGBL 2010, BGBL 2013, EU 2003, EU 2010). Die Ra-
dio-Frequenz-Identifikations(RFID)-Mikrochips setzen sich aus den Elementen Chip, 
Antenne und Glasmantel zusammen. Während der Chip die Daten speichert, erfolgt die 
Datenübertragung und Energieversorgung dieses passiven Systems (SCHÄFER und 
KOOF. 2005) mithilfe einer Antenne beziehungsweise Induktionsspule (BROOKS 2011). 
Diese Spule besteht aus einem mit Kupferdraht umwickelten Eisenkern. Wegen dieser 
metallischen Bestandteile besteht die Gefahr, dass der Mikrochip bei einer Untersu-
chung im Magnetresonanztomographen in Wechselwirkung mit dem variablen Gradien-
ten-, dem statischen Magnet- und dem Hochfrequenzfeld tritt (MÜHLENWEG et al. 
2008, MCCOMB et al. 2009). Besonders vor dem Hintergrund der steigenden Untersu-
chungszahlen von Hunden und Katzen in der Magnetresonanztomographie (MRT) ist es 
von Relevanz, auf welche Art und Weise der Mikrochip und ein elektromagnetisches 
Feld interferieren.  
Die Gefahren beim Einbringen eines Mikrochips in den Magnetresonanztomographen 
bestehen unter anderem in magnetischen Bewegungskräften und Erhitzung. Letztere 
entsteht aufgrund der bei der MRT genutzten Hochfrequenzimpulse (HF-Impulse). So 
wird in der Spule infolge der sich durch den Einsatz dieser Impulse ändernden Magnet-
feldrichtung ein elektrisches Feld erzeugt. Hierdurch wird Spannung induziert (HEND-
RIX 2003), die Wärme im Mikrochip entstehen lässt (JACKSON 1999). Ebenso können 
die HF-Impulse durch Stromerzeugung in den elektrisch leitenden Bestandteilen den 
Mikrochip erhitzen (KOECHLI et al. 2006). Dies kann sowohl zu Verbrennungen als 
auch zum Funktionsverlust führen. Weiterhin rufen die ferromagnetischen Materialien 
der Mikrochips unter Umständen gravierende fokale Bildstörungen (Signalanhebungen, 
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Bildauslöschungen und -verzerrungen) hervor. Diese Suszeptibilitätsartefakte können 
die Beurteilbarkeit von Strukturen in der Umgebung des Mikrochips erheblich einschrän-
ken. Die Suszeptibilität stellt ein Maß für die Magnetisierung eines Materials bei Ver-
bringung in ein Magnetfeld dar (FREER und SCRIVANI 2008). Die aufgrund dieser 
Suszeptibilität entstehenden Inhomogenitäten des Hauptmagnetfeldes führen zu lokalen 
Feldverzerrungen und Signalreduktionen innerhalb des auszuwertenden Bildes (MAAS 
et al. 1987, HEILAND 2009). Die Größe dieser Artefakte hängt unter anderem von Mate-
rial, Magnetisierungsgrad und Größe der eingebrachten Objekte sowie von der Feld-
stärke des Magnetresonanztomographen ab (SAITO et al. 2010). Weiterhin beeinflus-
sen der Sequenztyp (Gradienten-Echo(GRE)-, Turbo-Spin-Echo(TSE)-, Spin-Echo(SE)-
Sequenz) und dessen Parameter (Echozeit (TE), Field of View (FOV), Schichtdicke 
(ST), Akquisitionsmatrix, Kodierrichtung) den Grad der Ausprägung der Bildstörung 
(PORT und POMPER 2000, THOMSEN et al. 2001, HEROLD et al. 2004). 
Ziel des ersten Teils dieser Arbeit war es zu prüfen, ob die Funktionsfähigkeit von Mik-
rochips zur Tierkennzeichnung durch Untersuchungen in der MRT beeinflusst wird. Um 
auszuschließen, dass der Sequenztyp, die Feldstärke des Magnetresonanztomo-
graphen oder die Magnetfeldrichtung Einfluss auf die Lesbarkeit vorhandener Informati-
onen der Mikrochips haben, wurden die Versuche in einem Niederfeld-Magneten 
(0,5 Tesla) sowie in einem Hochfeld-Magneten (3 Tesla) in experimenteller Versuchs-
anordnung durchgeführt. Im zweiten Teil der Arbeit sollte der Einfluss des Sequenztyps 
auf die Größe des Artefakts untersucht werden, um zu prüfen, wie groß die Möglichkei-
ten zur Artefaktreduktion sind, wenn bestimmte Sequenzparameter verändert werden. 
Die Bildqualität musste dabei vorab definierten Mindestanforderungen entsprechen.  
Literaturübersicht 
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2 Literaturübersicht 
2.1 Grundlagen zur Kennzeichnung von Tieren mit Mikrochips  
Mikrochips werden aufgrund der schnellen, problemlosen und sicheren Möglichkeit zur 
Tierkennzeichnung weltweit eingesetzt. So können entlaufene (Heim-)Tiere durch die 
Registrierung in Heimtierregistern zuverlässig identifiziert werden. Auch im Verbrau-
cherschutz, im Artenschutz und in der Tierseuchenbekämpfung finden Mikrochips Ver-
wendung. Nach Vorschriften der Europäischen Union sind Equiden, Rinder, Schweine, 
Schafe und Ziegen im Sinne der Rückverfolgbarkeit von Tieren und Tierbewegungen zu 
kennzeichnen. Als Rechtsgrundlagen in der Landwirtschaft dienen sowohl die Viehver-
kehrsverordnung als auch das Tiergesundheitsgesetz (BGBL 2010, BGBL 2013). Die 
Verordnung (EG) Nr. 1760/2000 legt die grundlegenden Bestimmungen zu den bei Rin-
dern zu verwendenden Ohrmarken, Tierpässen und Registrierungen fest (EU 2000). Die 
derzeit geltende Rechtslage sieht vor, dass die Mitgliedsstaaten ab dem 18. Juli 2019 
nationale Vorschriften einführen dürfen, welche die zusätzliche Verwendung eines elek-
tronischen Kennzeichens (elektronische Ohrmarke, Bolustransponder oder injizierbarer 
Transponder) bei Rindern vorschreiben (EU 2014). Für Schafe und Ziegen, die nach 
dem 31. Dezember 2009 geboren wurden, ist die Kennzeichnungspflicht ebenfalls neu 
geregelt. Alle Lämmer sind seit dem 1. Januar 2010 grundsätzlich mit zwei Kennzeichen 
zu kennzeichnen, wobei eines elektronischer Art sein muss (EU 2008b). Bei den 
Equiden werden die elektronischen Kennzeichnungssysteme bereits seit 2008 genutzt. 
Alle Pferde, Esel, Zebras und deren Kreuzungen sind innerhalb der Europäischen Union 
sowohl elektronisch mit Transpondern als auch mithilfe eines Equidenpasses zu kenn-
zeichnen (EU 2008a). Auch bei den Fleischfressern hat sich die Markierung mit Mikro-
chips durchgesetzt. Für Hunde, Katzen und Frettchen gilt seit Juli 2004 europaweit ge-
mäß der Heimtierverordnung (EU 2003, EU 2010) die Pflicht zur elektronischen Kenn-
zeichnung. Zusätzlich schreiben die Hundegesetze der einzelnen Bundesländer die 
Verwendung von Mikrochips vor. Diese werden auch bei Zootieren, Labortieren und 
Wildtieren eingesetzt. Nachdem sie Ende der 70er Jahre entwickelt und verbreitet wur-
den, sind sie seit etwa 1990 weltweit als Identifikationssystem etabliert (LINDER 2006).  
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Gegenüber anderen Identifikationssystemen haben Mikrochips verschiedene Vorteile. 
Im Gegensatz zu Ohrmarken oder Halsbändern sind sie fälschungssicher und können 
nicht verloren gehen (LINDER 2006). Während bei Nummernbränden und Tätowierun-
gen die Lesbarkeit unter Umständen eingeschränkt ist, lässt sich ein Mikrochip bei be-
kannter Implantationsstelle schnell und sicher ablesen (BOHNET 2010). Ist diese jedoch 
nicht bekannt, kann die Suche nach dem Mikrochip zum Teil sehr lange dauern, da die 
zum Ablesen verwendeten Scanner nur eine geringe Lesedistanz haben. Aus diesem 
Grund wurde eine Vereinheitlichung der Implantationsstellen festgelegt. Bei Hunden und 
Katzen bevorzugt man in Europa das untere Ende der linken seitlichen Halswirbelsäule. 
Nichteuropäische Länder empfehlen die Implantation im Bereich der Medianlinie kranial 
der Schulterblätter. Für Pferde wird das elastische Nackenband im mittleren Drittel des 
Halses beziehungsweise (in Australien) die linke Halsmuskulatur empfohlen. Bei 
Schlachtvieh sollte der Mikrochip an der Basis des linken Ohres am Skutulum implan-
tiert werden (WSAVA 1999, LINDER 2006).  
Nachteile der Mikrochips sind mögliche Entzündungen der Implantationsstelle, Gewebs-
reaktionen oder Migration (Wanderung) unter der Haut (JANSEN et al. 1999, 
VASCELLARI et al. 2004, VASCELLARI et al. 2006). Weiterhin wird beschrieben, dass 
Mikrochips das Potenzial zur Tumorinduktion besitzen (WITHROW et al. 2012, RAO und 
EDMONDSON 1990, ELCOCK et al. 2001, DALY et al. 2008).  
 
2.2 Aufbau und Funktionsweise RFID-Mikrochips 
Die schon länger in der Tierkennzeichnung genutzten RFID-Mikrochips bestehen aus 
einem mit Kupferdraht umwickelten Ferritstab (Antenne), einem Datenträger (Chip) und 
einer Glas-/Polymerkapsel (Abb. 1) (BITKOM 2005). Während dieser Aufbau bei unter-
schiedlichen Produkten ähnlich ist, können sich die Mikrochips in Abhängigkeit vom 
Hersteller in ihrer Geometrie und Größe unterscheiden (FINKENZELLER 2012, DENGG 
2012).  
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Abbildung 1: Aufbau eines handelsüblichen Mikrochips 
 
Die Mikrochips arbeiten im Bereich der Langwelle bei 125–134 kHz und stellen somit 
Low-Frequency-Systeme (LF-Tags) dar (OVERMEYER und VOGELER 2005). Die An-
tenne eines solchen LF-Tags bildet eine Induktionsspule mit mehreren Windungen 
(BROOKS 2011). Die Kopplung beziehungsweise Kommunikation zwischen Rea-
der/Lesegerät und Mikrochip erfolgt über ein sich zwischen Sende- und Empfängerspule 
aufbauendes magnetisches Nahfeld. Da der Mikrochip keinen eigenen Strom erzeugen 
kann, versorgt er sich aus dem vom Reader ausgehenden elektromagnetischen Feld mit 
Energie. Bei diesem passiven System (BOEDICKER 2006) sind zwei unterschiedliche 
Bauarten möglich. Beim sogenannten FDX(Full Duplex)-System kann die Kopplung zwi-
schen Mikrochip und Lesegerät vereinfacht mit einem Telefongespräch verglichen wer-
den, da hier beide Komponenten gleichzeitig senden und empfangen können. Bei 
HDX(Half Duplex)-Systemen entspricht die Kommunikation dem Prinzip des CB-Funkes. 
Der Transponder besitzt die Möglichkeit, die vom Reader ausgesandte Energie kurzzei-
tig im Ladekondensator zu speichern. Erst nach Abschalten der Informationsübertra-
gung des Lesegerätes übermittelt er seine Informationen in Form von gepulsten Daten-
Antworten an dieses zurück (Abb. 2) (PRIORITY 1 DESIGN 2007). FDX-Transponder 
zeichnen sich somit durch einen zuverlässigen und kontinuierlichen Datenstrom aus. 
Jedoch haben sie nur eine geringe Reichweite. Diese kann beim HDX-Transponder mit-
hilfe der im Kondensator gespeicherten Energie verbessert werden (PRIORITY 1 DE-
SIGN 2007).  
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Abbildung 2: Darstellung der Kommunikation zwischen Transponder (TX) und Reader 
(RX) bei FDX- und HDX-Transpondern (TEXAS INSTRUMENTS 2007) 
FDX: Der Datenfluss ist zur gleichen Zeit in beide Richtungen möglich; HDX: Der Datenfluss ist 
zwar in beide Richtungen möglich, jedoch nicht zeitgleich.  
 
Die in Europa, Kanada, Asien und Australien eingesetzten Mikrochips entsprechen dem 
Standard der International Organization for Standardization (ISO). ISO Standard 11784 
legt die Struktur der Mikrochip-Information fest. ISO Standard 11785 definiert die Kom-
munikation zwischen Lesegerät und Mikrochip und legt eine Aktivierungsfrequenz von 
134,2 kHz fest (ARTMANN 1994). In den USA dominieren Nicht-ISO-Mikrochips, die 
sich hauptsächlich in der Arbeitsfrequenz von 125 kHz (LORD et al. 2008) und der Da-
tenverschlüsselung (FARRIS 2012) unterscheiden. Die entsprechenden Lesegeräte er-
kennen nur diese Frequenzen und sind bei den ISO-Transpondern nicht einsetzbar.  
 
2.3 Mikrochips in der Magnetresonanztomographie 
In der Regel besitzt ein Mikrochip einige ferromagnetische Bestandteile. Metallische und 
vor allem ferromagnetische Materialien interferieren in unterschiedlicher Art und Weise 
mit den bei der MRT vorhandenen elektromagnetischen Feldern (BAKER und MACDO-
NALD 2011). Neben den magnetischen Torsions- und Zugkräften stellt die Erwärmung 
eine Folge der Wechselwirkungen zwischen dem MRT und Metall dar (HO 2001, BA-
KER und MACDONALD 2011). Diese Wärme kann die Bauteile eines Mikrochips so 
schädigen, dass dieser nach MR-Untersuchungen nicht mehr lesbar ist. Zusätzlich ver-
ursachen die ferromagnetischen Bestandteile der Mikrochips eine Bildstörung. Durch 
Literaturübersicht 
7 
 
dieses Suszeptibilitätsartefakt besteht das Risiko von Fehlinterpretationen oder nicht 
auswertbaren Studien. Die Größe der Artefakte ist dabei um ein Vielfaches größer als 
die Mikrochips selbst (DENGG 2012).   
2.3.1 Magnetische Dreh- und Zugkräfte 
Wesentliche Gefahren einer MRT-Untersuchung bei Patienten mit metallischen Implan-
taten liegen unter anderem in der Wanderung und Drehung magnetisierbarer Implantate 
(MAAS et al. 1987, SHELLOCK 2001). In der Humanmedizin ist das Vorhandensein fer-
romagnetischer Implantate ein relatives Ausschlusskriterium für die MRT (SHELLOCK 
und CRUES 1988, SHELLOCK 1989). Durch die Magnetkräfte können scharfkantige 
Metallteile das Gewebe durch Drehung oder Verschiebung verletzen (MAAS et al. 
1987). Bei der durch die magnetischen Zugkräfte hervorgerufenen Translation bei-
spielsweise übt das statische Magnetfeld lineare Ziehkräfte auf einen metallischen Kör-
per aus, der folglich eine geradlinige Bewegung in Richtung Magnetzentrum ausführt. 
Die maximale Translationskraft wird im inhomogenen Randbereich, dem Ort des größ-
ten Magnetfeldgradienten, ausgeübt. Im Isozentrum des Magneten, dem Ort der maxi-
malen homogenen Magnetfeldstärke, ist jedoch die Drehkraft am größten. Unter deren 
Einfluss erfährt das Implantat eine Drehbewegung und wird parallel zum Hauptmagnet-
feld B0 ausgerichtet (MAAS et al. 1987, MCCOMB et al. 2009, BAKER und MACDO-
NALD 2011). Die auf metallische Implantate wirkenden Kräfte sind somit unter anderem 
abhängig von der Gradientenstärke, der Kraft des statischen Magnetfeldes und vor al-
lem von der Magnetisierbarkeit des Implantats. Zusätzlich üben sowohl die Geometrie 
des Objektes als auch dessen Orientierung und Lokalisation im Körper einen großen 
Einfluss aus. Auch Prozesse wie Fibrosierung und Granulation, die das Implantat stabi-
lisieren, sind nicht zu vernachlässigen (NEW et al. 1983, BARRAFATO und 
HENKELMAN 1984, LAAKMAN et al. 1985, SHELLOCK 1989). Die meisten der heute 
verwendeten medizinischen Implantate sind nicht ferromagnetisch und stellen keine 
Kontraindikation zur MRT dar (WEISHAUPT et al. 2009). Allerdings zeigten sich bei Ex-
vivo-Untersuchungen mit ferromagnetischen Implantaten wie Gefäßclips, 
Drahtcerclagen oder auch Granatsplittern deutliche Translationen und Rotationen 
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(MAAS et al. 1987, SHELLOCK und CRUES 1988, SHELLOCK 2001, MCCOMB et al. 
2009).  
Mikrochips stellen aufgrund ihrer ferromagnetischen Bestandteile ein Sicherheitsprob-
lem dar. In einer Studie zur Sicherheit von Mikrochips unterlagen sie im 1T-Magneten 
sowohl deutlichen Translations- als auch Torsionskräften. Je größer der Spulen- bzw. 
der Ferritkern waren, desto stärker konnten sich diese Kräfte auswirken. So lag die 
Translationskraft eines 8 mm großen Ferritkerns bei 3,05 x 10–3 N, bei einem Ferritkern 
von 9 mm betrug sie 4,03 x 10–3 N. Dennoch dürfte das Gefährdungspotenzial insge-
samt nur gering sein. Die Mikrochips sind abgerundet und besitzen keine scharfkantigen 
Komponenten (BAKER und MACDONALD 2011). Relativ zeitnah nach der Implantation 
bildet sich eine schützende, bewegungshemmende Kapsel aus Fibroblasten, 
Kollagenfasern und elastischen Fasern (MURASUGI et al. 2003). Weiterhin befindet 
sich in den Regionen der Implantationsstellen meist genügend lockeres Gewebe, das 
wegen der geringen Größe der Mikrochips kaum Schaden nehmen dürfte (BAKER und 
MACDONALD 2011).  
2.3.2 Wärmeinduktion 
In der Humanmedizin sind verschiedene Fälle von Patienten mit Implantaten bekannt, 
die während einer MRT-Untersuchung über Schmerzen klagten (MURANAKA et al. 
2005). Eine mögliche Ursache könnte die Erwärmung von Geweben und Metallen bei 
magnetresonanztomographischen Untersuchungen sein. Dabei ist die Erwärmung unter 
anderem von der  spezifischen  Absorptionsrate (SAR)  abhängig. Die  SAR ist eine 
 physikalische Größe und ein Maß für die Absorption von elektromagnetischen Feldern 
in biologischen Geweben. Diese Absorption führt stets zur Erwärmung entsprechender 
Gewebe. Die spezifische Absorptionsrate ist unter anderem von der gewählten Reso-
nanzfrequenz, den vorhandenen metallischen Implantaten und dem vom elektromagne-
tischen Hochfrequenz-Feld (HF-Feld) durchsetzten Patientenvolumen/-gewebe abhän-
gig (Abb. 3) (NITZ et al. 2011). Die Resonanzfrequenz ist proportional zur Stärke des 
Magnetfeldes und errechnet sich aus der Larmor-Gleichung. So beträgt die Frequenz 
Literaturübersicht 
9 
 
bei einem 0,5-T-Magneten 21,28 MHz, bei einem 3-T-Magneten 127,8 MHz (KOECHLI 
et al. 2006). Neben lokalen Erhöhungen der SAR, die möglicherweise zu Verbrennun-
gen führen (WEISHAUPT et al. 2009), können die Elektroden in metallischen Implanta-
ten elektrisch leitend werden und im Sinne von Empfangsantennen Energie aus dem 
Radiowellenfeld (HF-Impulse) aufnehmen. Der so entstehende Strom führt unter Durch-
fließen der Elektroden zur Erwärmung des Metalls (WEISHAUPT et al. 2009, SAITO et 
al. 2010). Auch dies kann, vor allem bei Sequenzen mit zahlreich applizierten Hochfre-
quenzimpulsen (zum Beispiel SE, GRE, Half-Fourier-Acquisition-Single-Shot-Fast-Spin-
Echo, Inversion Recovery) zu lokalen Verbrennungen führen. 
 
 
Abbildung 3: Einflussfaktoren der Spezifischen Absorptionsrate  
Abbildung modifiziert nach VIRTANEN et al. (2006). 
 
Neben der Applikation von HF-Impulsen ist der Grad der Erwärmung abhängig von der 
Wärmeleitung und dem elektrischen Widerstand des Metalls sowie der Größe, Form und 
Orientierung des Implantats entlang der Magnetfeldrichtung. Es wird beschrieben, dass 
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sich ein Implantat bei der Ausrichtung parallel zum statischen Magnetfeld sowie einer 
Lokalisation im Zentrum der Spule am stärksten erwärmt. In Fällen von länglichen Im-
plantaten verteilt sich die Wärme hauptsächlich auf die Spitzen. Je geringer der Durch-
messer, umso deutlicher ist der Temperaturanstieg. Besitzen Implantate wie Mikrochips 
eine Antenne oder Spule, entsteht auch dort ein höheres Maß an Wärme (HO 2001, 
MURANAKA et al. 2005, SAITO et al. 2010, MURANAKA et al. 2011). Ursache ist die 
Anwendung von HF-Impulsen, die zu einer Änderung der Magnetfeldrichtung führen 
(MEIER 2010). Somit wird eine Wechselspannung und folglich eine entsprechende 
Wärme in der Spule induziert (JACKSON 1999). Aufgrund der geringen Durchmesser, 
der ferromagnetischen Bestandteile und der vorhandenen Antenne existiert bei Mikro-
chips demnach ein Potenzial zur Erwärmung und lokalen Verbrennung des Gewebes. 
Dieses Risiko vergrößert sich durch die oberflächliche Lage im Tierkörper. Beschrieben 
wird diese Wirkung als „outer-skin effect of RF power“ (MURANAKA et al. 2011). In ei-
ner Phantomstudie zur Sicherheit von Mikrochips im 1-T-Magneten zeigen die Messun-
gen jedoch nur einen geringen Temperaturanstieg von 0,2 °C. Die Scanzeit der benutz-
ten TSE-Sequenz betrug hier etwa 15 Minuten (BAKER und MACDONALD 2011). In 
einer humanmedizinischen Untersuchung zur Sicherheit von Mikrostimulatoren im 1,5–
T-Magneten wird nach einer 15-minütigen Applikation von Radiofrequenz(RF)-Energie 
ein Temperaturanstieg von 3,6 °C erreicht (SHELLOCK et al. 2004). Eine weitere Studie 
zur Sicherheit von Koronarstents beim Menschen während einer Untersuchung im 1,5-
T-Magneten konnte auch nach 30 Minuten Scanzeit keine Temperaturveränderung 
nachweisen (HUG et al. 2000). Demgegenüber wurde bei einer Untersuchung zur Erhit-
zung von intravaskulären Führungsdrähten ein Temperaturanstieg um bis zu 30 °C fest-
gestellt. Die Messungen erfolgten nach Applikation von GRE-Sequenzen in einem 1,5-
T-MRT (KONINGS et al. 2000). Dementsprechend sollte bei Implantaten mit kleinem 
Durchmesser und einer Länge von über 30 cm mit einer starken Erwärmung gerechnet 
werden (WEISHAUPT et al. 2009).  
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2.3.3 Lesbarkeit 
Wie bereits beschrieben besteht die Möglichkeit, dass sich aufgrund verschiedener 
Wechselwirkungen zwischen Mikrochip und elektromagnetischem Feld der MRT Wärme 
entwickelt. Die Wärme könnte Bauteile des Chips beeinflussen und letztendlich schädi-
gen, so dass dieser nach einer Untersuchung im Magnetresonanztomographen nicht 
mehr lesbar ist. 
In der aktuellen Literatur gibt es Belege für die Funktionsfähigkeit, insbesondere die 
Lesbarkeit, von Mikrochips im Anschluss an eine bildgebende Diagnostik im 
Magnetresonanztomographen. In einer prospektiven Studie zur Funktionalität nach Un-
tersuchungen im 1-T-Magneten waren die implantierten Mikrochips aller 53 Patienten 
voll funktionstüchtig (HAIFLEY und HECHT 2012). Auch in einer Studie zur Untersu-
chung von Suszeptibilitätsartefakten zeigte kein Mikrochip der im 1,5-T-Magneten unter-
suchten fünf Hunde eine Beeinträchtigung seiner Funktion (SAITO et al. 2010). Ebenso 
wenig konnte in einer Phantomstudie zur Sicherheit von Mikrochips im 1-T-Magneten 
eine Funktionseinschränkung festgestellt werden (BAKER und MACDONALD 2011).  
Die SAR und damit die Erwärmung der Mikrochips sind aber unter anderem abhängig 
von der gewählten Resonanzfrequenz. Diese ist direkt proportional zur Magnetfeldstärke 
(HITTMAIR 2001, NITZ et al. 2011). Die Ergebnisse der bisherigen Studien sind deshalb 
nur eingeschränkt auf Niederfeld-Magnete oder stärkere Hochfeld-Magnete übertragbar.    
2.3.4 Magnetische Suszeptibilität 
Ein Nachteil der MRT ist, dass im Vergleich zur Computertomographie häufiger Bildarte-
fakte auftreten, wodurch die Qualität der Bilder beeinträchtigt werden kann. Diese Arte-
fakte lassen sich auf physiologische, physikalische und systembedingte Einflüsse zu-
rückführen (Tab. 1). Sie können krankhafte Veränderungen maskieren, pathologische 
Befunde vortäuschen oder auch nicht auswertbare Bilder entstehen lassen (ARENA et 
al. 1995, HEILAND 2009).   
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Tabelle 1: Systematik der MR-Artefakte  
Einordnung nach Artefaktursache und Repräsentation des Artefakts im MR-Bild. Abbildung mo-
difiziert nach HEILAND (2009).  
 
 
Ein wichtiges MR-Artefakt ist das Suszeptibilitätsartefakt. Es entsteht, wenn das stati-
sche Magnetfeld inhomogen ist. Diese Inhomogenität wird beispielsweise durch jedes in 
den Scanner eingebrachte Objekt verursacht (MAAS et al. 1987, HEILAND 2009). Alle 
Stoffe besitzen, sobald sie einem magnetischen Feld ausgesetzt werden, eine von der 
Zusammensetzung des Stoffes abhängige Magnetisierung beziehungsweise magneti-
sche Suszeptibilität (FREER und SCRIVANI 2008, DAVID et al. 2012). Die resultieren-
den Suszeptibilitätssprünge an den Grenzflächen der unterschiedlichen Materialien be-
einflussen das homogene Magnetfeld (LEE et al. 2001, GUERMAZI et al. 2003) und 
verändern die Präzessions-(Dreh-)Bewegungen der Spins. Diese Spins sprechen dann 
fehlerhaft auf die zur Bildentstehung genutzten Pulssequenzen an. Innerhalb des Bildes 
entstehen folglich fehlerhafte Stellen wie Verzerrungen oder Signalreduktionen (CAMA-
CHO et al. 1995, PETERSILGE et al. 1996, KOCH et al. 2010, SUTHERLAND-SMITH 
und TILLEY 2012). Metallische Objekte erzeugen in ihrer Gewebsumgebung zusätzlich 
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einen Ring erhöhter Signalintensität. Das Metall selbst erscheint aufgrund der fehlenden 
selbständigen Signalerzeugung als Areal ohne Signal (Abb. 4) (TÖRMÄNEN et al. 1996, 
PORT und POMPER 2000, STRADIOTTI et al. 2009, SAITO et al. 2010). Die Stärke 
dieser Effekte ist vom Unterschied der magnetischen Suszeptibilität abhängig. So sind 
die Artefakte umso beträchtlicher, je größer die Abweichung zwischen Objekt und Um-
gebung ist (LADD et al. 1996, GUERMAZI et al. 2003). Die stärkste magnetische 
Suszeptibilität und damit das größte Artefaktpotenzial haben ferromagnetische Stoffe 
wie Eisen, Nickel und Cobalt; diese verstärken das externe Magnetfeld. Diamagneti-
sche, das externe Magnetfeld schwächende Stoffe besitzen demgegenüber eine nur 
sehr schwache magnetische Suszeptibilität. Beispiele hierfür sind Wismut, Graphit, 
Wasser und die meisten körpereigenen Gewebe. Eine mittlere magnetische 
Suszeptibilität haben paramagnetische Stoffe wie Gadolinium, Platin, Aluminium, Titan 
und Abbauprodukte des Hämoglobins (FARAHANI et al. 1990, FREER und SCRIVANI 
2008, HECHT et al. 2011). 
Mikrochips besitzen eine Spule aus ferromagnetischen Bestandteilen. Bei ordnungsge-
mäßer Implantation in die linke Halsseite können Suszeptibilitätsartefakte dazu führen, 
dass MRT-Aufnahmen des Kopf-Hals- und Schulterbereichs nicht oder nur sehr einge-
schränkt auswertbar sind. Somit ist es notwendig, das Ausmaß der Artefakte über ver-
änderbare Faktoren zu beeinflussen. 
Verschiedene Studien beschreiben eine Reduktion der Artefakte bei paralleler Ausrich-
tung der Mikrochips zum Hauptmagnetfeld B0. Da sich die Objektlängslage in diesem 
Fall parallel zu den Feldlinien befindet, weist das lokale Magnetfeld geringere Verzer-
rungen auf als bei einer Ausrichtung senkrecht zu B0 (LADD et al. 1996, SUH et al. 
1998, PORT und POMPER 2000, GUERMAZI et al. 2003, SUTHERLAND-SMITH und 
TILLEY 2012). Die Orientierung und Lage des Mikrochips lassen sich jedoch bei der 
Implantation nur schwer beeinflussen. 
   
Abbildung 4: Artefaktkomponenten eines Mikrochips in der Halswirbels
bei einer GRE-Sequenz  
Das Bild zeigt dorsolateral der Halswirbelsäule ein
und Signalanhebungen. 
 
Weiterhin üben gerätespezifische Faktoren wie die Gradienten
großen Einfluss auf die Suszeptibilitätsartefakte aus (
gere Feldstärke führt aufgrund des niedrigeren Hauptmagnetfeldes B
zierten Magnetfeld in der Umgebung des Metalls. Die durch die Suszeptibilität des M
talls verursachten Feldverzerrungen werden kleiner. Eine geringere Feldstärke führt 
demnach zu kleineren Artefakten (
Studie an drei verschiedenen MR
Suszeptibilitätseffekt annähernd linear mit der Feldstärke ansteigt (
1990). Demgegenüber ist das Ausmaß des Artefakts umgekehrt proportional zur 
Gradientenstärke. Diese ist d
Matrix sowie die ST bestimmt wird, veränderbar. Da die Voxelgröße umgekehrt proport
onal zur Gradientenstärke ist (
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ren eine Erhöhung der Matrix und Verkleinerung von ST und/oder FOV zu geringeren 
Feldverzerrungen und Signalverlusten (TÖRMÄNEN et al. 1996, OLSEN et al. 2000). 
Einen relevanten Einfluss auf die Artefaktgröße übt der Sequenztyp aus. Mithilfe der bei 
SE- und TSE-Sequenzen eingesetzten 180°-Inversionspulse (Hochfrequenz(HF)-Pulse) 
werden die durch die Suszeptibilität entstehenden Magnetfeldinhomogenitäten ausge-
glichen. So können die durch das eingebrachte Metall dephasierten Spins schneller 
rephasieren und die Artefakte besser kompensiert werden (FELLNER et al. 1997, PORT 
und POMPER 2000, WESTBROOK et al. 2005). Da bei den schnellen TSE-Sequenzen 
wiederholt HF-Pulse mit kurzen Echoabständen hintereinander geschaltet werden, 
ergibt sich für diesen Sequenztyp ein bedeutend geringeres Artefaktpotenzial als bei 
den SE-Sequenzen mit nur einem HF-Puls. Jeder 180°-Puls gleicht dabei die entste-
henden Phasen und Frequenzveränderungen der Spins aus (FARAHANI et al. 1990, 
PETERSILGE 1996, SUH et al. 1998). Im Gegensatz dazu kommen bei den GRE-
Sequenzen keine 180°-Pulse zum Einsatz. Die Effekte der statischen 
Feldinhomogenitäten durch eingebrachtes Fremdmaterial können bei diesen Sequenzen 
nicht umgedreht beziehungsweise kompensiert werden. Durch die daraus resultierende 
stärkere Dephasierung der Spins sind GRE-Sequenzen besonders anfällig für 
Suszeptibilitätsartefakte (Abb. 5) (FARAHANI et al. 1990, PETERSILGE 1996, FELL-
NER et al. 1997, STRADIOTTI et al. 2009). Weiterer Vorteil der TSE-Sequenzen ist die 
kurze effektive TE. Die TE legt die Dauer der Dephasierungen zwischen Spins und Ge-
weben/Objekten unterschiedlicher Suszeptibilität fest. Dementsprechend entstehen bei 
kurzer TE schwächere Artefakte als bei langer TE (Abb. 6) (GRAF et al. 2003).  
Da T2-gewichtete Sequenzen über eine längere effektive TE als T1-gewichtete Sequen-
zen verfügen, sind sie aufgrund ihrer stärkeren Empfänglichkeit gegenüber dem stati-
schen Magnetfeld artefaktanfälliger. Dies ist auch bei der Wahl einer niedrigen Band-
breite pro Pixel der Fall, denn je niedriger die Bandbreite, desto länger das Auslesefens-
ter und somit die TE (WESTBROOK et al. 2005, NITZ et al. 2011, HECHT et al. 2011). 
Einen zusätzlichen Einfluss auf die Artefakte hat die Phasen- beziehungsweise Fre-
quenzkodierung. 
 Abbildung 5: Artefaktausmaß
Die geringste Artefaktfläche ergibt sich bei Verwendung von TSE
führen zu den größten Artefakten. 
 
Abbildung 6: Artefaktausmaß bei T1
Bei kurzer TE entstehen kleinere Artefakte als bei langer TE.
 
Durch Austausch der Phasen
störung und die Richtung der maximalen Ausdehnung des Artefaktes beeinflusst und
einen weniger wichtigen Bildb
Bestimmte Grenzen oder Gewebe können dadurch
werden (Abb. 7). Verschiedene
Frequenzkodierrichtung parallel zum 
ausfallen. Senkrecht zu B0 
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Abbildung 7: Artefaktgeometrie und 
Durch Austausch der Kodierrichtung
können die Artefakte um 90° gedreht u
In der Humanmedizin wird zur Reduktion von Suszeptibilitätsartefakten die Anwendung 
metallartefaktreduzierender Sequenzen („metal artifact reduction sequences“, MARS) 
empfohlen (MHRA 2012, HART 2013). Diese TSE
metallinduzierten Artefakte deutlich und erzeugen qualitativ gute
großen Empfängerbandbreite weisen sie geringe Schichtdicken und ein hohes Signal
Rausch-Verhältnis (SRV) auf (MEEL 2011, HART 2013). Das SRV entspricht dem Ve
hältnis von MRT-Signal und Hintergrundrauschen. Es ist direkt proportional
Voxelgröße. Je größer das SRV ist, desto größer ist auch das Voxel. Ein großes Voxel 
(kleines FOV, geringe ST, 
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stärkeren Artefakten als auch zu einer verschlechterten Auflösung des MR-Bildes (NITZ 
2011, HOMBACH 2006) (Tab. 2).  
 
Tabelle 2: Zusammenhang zwischen den Sequenzparametern, der räumlichen Auflösung 
und dem Signal-Rausch-Verhältnis (SRV) 
Tabelle modifiziert nach WEISHAUPT et al. (2009). 
 
Parameter Auflösung SRV 
FOV kleiner besser schlechter 
ST dünner besser schlechter 
Matrix höher besser schlechter 
TE höher / schlechter 
 
 
Um bei optimal angepassten Sequenzparametern ein hohes SRV zu erzielen, wird bei 
den MARS die Anzahl der Messungen erhöht. Dies führt dann trotz geringem FOV, ge-
ringer ST und kleiner Matrix zu einer Erhöhung des SRV. Hieraus resultiert jedoch auch 
eine Verlängerung der Messzeit (WEISHAUPT et al. 2009). Deshalb sollten die Einstel-
lungen von FOV, ST, Matrix und Anzahl der Signalmessungen hinsichtlich des SRV und 
der Messzeit gegeneinander abgewogen werden.  
Mit den WARP-Sequenzen entwickelte Siemens Healthcare eine eigene Technik zur 
Reduktion von Metallartefakten. Neben einer hohen Bandbreite kommen bei diesen  
Sequenzen Techniken wie VAT (View Angle Tilting) und SEMAC (Slice Encoding for 
Metal Artifact Correction) zum Einsatz (BACHSCHMIDT et al. 2012). Mithilfe des VAT 
lassen sich In-plane-Artefakte (Artefakte längs zur Anregungsschicht) reduzieren. Arte-
fakte, die aus benachbarten Ebenen stammen, können durch SEMAC gemessen und 
anschließend auf der Bildebene reduziert werden (LU et al. 2005, HARGREAVES et al. 
2011, SUTTER et al. 2012, EHRMANN et al. 2013). Verschiedene Studien konnten 
durch die Verwendung der neuen WARP-Sequenzen signifikante 
Metallartefaktreduktionen erreichen. In einer Studie zur Untersuchung von Hunden mit 
TPLO-Implantaten im 3-T-Magneten konnten bei der WARP-TSE-Sequenz im Vergleich 
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zur konventionellen TSE-Sequenz kleinere Artefakte und eine verbesserte Darstellung 
anatomischer Strukturen erreicht werden. Der Effekt war in der sagittalen Schnittebene 
besonders deutlich (SIMPLER et al. 2014). Eine Studie zur Reduktion von Metallartefak-
ten orthopädischer Tumorprothesen erzielte für die koronaren STIR-Sequenzen (Short 
Time Inversion Recovery) die deutlichsten Effekte (JUNGMANN et al. 2013). Da auch 
die WARP-Sequenzen länger als die herkömmlichen MRT-Sequenzen dauern, sollte auf 
eine akzeptable Messzeit geachtet werden (BACHSCHMIDT et al. 2012, EHRMANN et 
al. 2013).  
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Abstract 
The ability to read patient identification microchips relies on the use of radiofrequency 
pulses. Since radiofrequency pulses also form an integral part of the magnetic reso-
nance imaging (MRI) process, the possibility of loss of microchip function during MRI 
scanning is of concern. Previous clinical trials have shown microchip function to be unaf-
fected by MR imaging using a field strength of 1 Tesla and 1.5. As veterinary MRI scan-
ners range widely in field strength, this study was devised to determine whether expo-
sure to lower or higher field strengths than 1 Tesla would affect the function of different 
types of microchip. In a phantom study, a total of 300 International Standards Organisa-
tion (ISO)-approved microchips (100 each of three different types: ISO FDX-B 1.4 × 9 
mm, ISO FDX-B 2.12 × 12 mm, ISO HDX 3.8 × 23 mm) were tested in a low field (0.5) 
and a high field scanner (3.0 Tesla). A total of 50 microchips of each type were tested in 
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each scanner. The phantom was composed of a fluid-filled freezer pack onto which a 
plastic pillow and a cardboard strip with affixed microchips were positioned. Following an 
MRI scan protocol simulating a head study, all of the microchips were accurately reada-
ble. Neither 0.5 nor 3 Tesla imaging affected microchip function in this study. 
 
Introduction 
Microchip implantation is considered a reliable and safe method of animal identification. 
The number of pets implanted with a microchip has been steadily rising over the past 
few years, partly due to the need to comply with EU regulations relating to movement of 
animals between different countries1. At the same time magnetic resonance imaging 
(MRI) has become increasingly available and more widely applied in veterinary medi-
cine. Uncertainness still exists whether or not the information stored on the transponder 
is getting lost or is distorted while MR scanning. Due to their physical properties there 
are several potential ways how this could be happened.  
A microchip consists of a ferrite core with a radiofrequency microtransponder and a 
copper antenna. These components are protected by a durable outer capsule consisting 
of either a biocompatible polymer or a silicon-based “bioglass”. The unique number of 
the microchip is stored on the microtransponder and is registered on a central database 
from which it can be easily retrieved. The antenna is used to transfer the data and ra-
diofrequency energy. Microchips are passive devices which are activated for information 
transfer by radiofrequency pulses emitted by a separate hand-held scanner. The trans-
mitter and receiver coil operate at frequencies of 125, 128 or 134.2 kHz depending on 
the manufacturer2, 3. The basic physical principles of MR imaging depend on the applica-
tion of radiofrequency pulses which transfer energy to the atomic nuclei of the patient. 
This causes “resonance”, an essential prerequisite to the generation of signal from the 
excited nuclei. The frequency able to induce the resonance signal is called ‘Larmor’ fre-
quency. For hydrogen it is 42.58 MHz per Tesla4.  
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There are several ways in which the MRI scanner and the microtransponder might inter-
act: for example, the magnetic forces or the radio waves involved in each technology 
may interfere with one another. Deterioration of image quality due to susceptibility arte-
facts5, movement of microchips and the heating of the transponder are documented6-8. 
The technical components of the transponder could be damaged by heating. Heat re-
sults from RF energy absorption and current induced within the components of the mi-
crochip coil by the RF pulses9, 10. The degree of thermal effects in MRI depends on nu-
merous factors, such as the magnetic properties of the metal, size and shape of the me-
tallic body, the position of the body relative to the static magnetic field (B0), and specific 
absorption rate (SAR). Latter in turn differs between MR field-strengths11. In a number of 
studies it was shown that the local temperature rise can exceed five degrees Celsius12, 
13
. But also rapid and extreme local heating is documented. Temperature increases as 
high as 25 °C in a brain stimulation implant (1.5 Tesla)14, 48 °C in intravascular 
guidewires (1.5 Tesla)15, 63 °C in a cardiac pacing electrode (1.5 Tesla)16, and 64 °C in 
an intracranial pressure transducer (3 Tesla)17 have been reported. Recent studies have 
looked for alteration in function of identification microchips in 1.0 (41 dogs; 53 dogs)8, 20 
and 1.5 Tesla MR scanners (3 dogs)5. The results showed that under the practical con-
ditions of a routine MR study, the identification number allocated on the implanted mi-
crochips was displayed correctly. In those studies the microchips was located both in-
side and outside of the scanned volume. Therefore energy absorption could differ in a 
wide range. Further, a wide variety of field strengths are used in veterinary radiology 
ranging from around 0.20 to 3.0 Tesla.  
The aim of this study was therefore to show whether or not field strength influenced the 
function of different types of identification devices. For this purpose we investigated 
three types of microchips with both a low-field (0.5 Tesla) and a high-field scanner 
(3 Tesla). Taking data from other studies into account, we hypothesised that with low-
field MR the readability of the transponder information would be preserved and with in-
creasing field strength the likelihood of function being affected would increase. 
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Materials and Methods 
In total 300 brand-new identification devices (100 each of three different types) compati-
ble with standards 11784 and 11785 of the International Standards Organisation (ISO) 
were used (Planet ID, Essen, Germany) (Table 1). The microchips were divided into two 
groups (for 0.5 and 3.0 Tesla MR imaging) and further sub-grouped (for two different 
orientations with respect to B0). Each of the microchips was used only once (Fig. 1). To 
provide homogenous experimental conditions the microchips were placed on a phan-
tom. The phantom used consisted of a fluid-filled freezer pack (35.5 x 15 x 3 cm) (1,500 
ml of water and containing 0.1 % containing chloro-2-methyl-2hisothiazol-3-on as anti-
bacterial preservative; weight density: 1.010 kg/liter; boiling point: 100°C) upon which a 
plastic pillow (30 x 16.5 x 1 cm) designed for supporting patient position was placed. A 
cardboard strip was taped onto the pillow. The microchips were then fixed with adhesive 
tape onto the cardboard strips. The pillow was necessary to position the cardboard 
strips exactly in the center of the coil. To determine if orientation of the microchip relative 
to the direction of magnetic field (B0) would influence the result, half of the microchips 
were taped parallel and half perpendicular to the magnetic field direction B0. Sets of mi-
crochips placed on the phantom were studied in a simulated MR study. In pre-studies it 
was shown, that a minimum distance of 1 cm between two microchips was necessary for 
the reliable identification of an individual microchip. Because of the different dimensions 
of the microchips (Table 1) the number of microchips per set and the distances between 
the microchips in each set varied. The two smaller devices (Types A and B) were placed 
in groups of ten or five microchips respectively with spacing of at least 2 cm between 
each device on the cardboard. The largest microchips (Type C) were place on the card-
board in sets of five or ten microchips depending on whether they were orientated paral-
lel or perpendicular to the magnetic field respectively. The minimum spacing here was 1 
cm.  
 
 
 
 Table 1. Technical Specification of the Microchips
Type Size 
Type A: Iso 
FDX*-B 1.4 x 9 mm 
Type B: Iso 
FDX*-B 2.12 x 12 mm 
Type C: Iso 
HDX** 3.8 x 23 mm 
* Full Duplex Transponder;** Half Duplex 
 
Figure 1. Study design. Type B and C microchips were sub
 
A dedicated knee coil (21 MHz IPX4 T5, 
used in the 0.5 Tesla scanner (
Germany) and a compound head
gen, Germany) was used in the 3.0
Solutions, Erlangen, Germany) scanner. The coils were positioned in the centre of the 
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Material Operating Fre-quency 
Temperature 
Resistance 
Bio-Glass 134 kHz ± 6 kHz -40 to 90°C 
Bio-Glass 134 kHz ± 6 kHz -40 to 90°C 
Bio-Glass 134 kHz ± 6 kHz -40 to 90°C 
Transponder 
-grouped as with type A.
Philips Healthcare, Hamburg, Germany) was 
Philips Gyroscan 5NT, Philips Healthcare, 
-neck matrix-coil (Siemens Medical Solutions, Erla
 Tesla (Siemens Magnetom Trio, Siemens Medical 
Operating 
Temperature Number 
-40 to 85°C 100 
-40 to 85°C 100 
-40 to 85°C 100 
 
  
Hamburg, 
n-
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gantry and completely enclosed the phantom. Scan protocols comparable to routine clin-
ical investigations were selected. The protocols corresponded to a brain study and   
consisted of a survey-scan followed by each five pulse sequences. With both types of 
scanners T1-weighed spin echo (SE) sequences, T2-weighted turbo spin echo (TSE) 
sequences and proton density (PD) weighted sequences were acquired. The sequences 
were followed by a T1- and a T2-weighted gradient echo (GRE) sequence in the low-
field system and a fast low angle single short (FLASH) 3D sequence and a T2-weighted 
true fast imaging with steady precession (TRUFI) sequence in the high-field system (Ta-
bles 2 and 3). 
The 15-digit number code of each microchip was read with a hand-held scanner (for 
FDX-B microchips Breeder Reader RF 972, for HDX microchips RFID Pocket Reader 
PY 972, both from Planet ID®, Essen, Germany) compatible with ISO-compliant devic-
es. This was done immediately before each set of microchips entered the MR room and 
immediately after the phantom had left the room. The readability was checked and the 
numbers were compared. 
 
Table 2. MR Imaging Protocol applied in 0.5 Tesla MR imaging 
Sequence TRǁms) TE¶(ms) FA§(°) SL±(mm) ST#(mm) ISG$(mm) FOV§§(mm) Matrix Scantime(min) 
T1-SE*   500 15 90 36 6 1 120 512x512 07:00 
T2-TSE** 3500 100 90 36 6 1 120 512x512 07:08 
PD† 1300 15 90 36 6 1 120 512x512 08:04 
T1-GRE‡  
3D  30 13 30 195 1 / 120 512x512 08:13 
T2-GRE‡   75 7 35 36 6 1 120 512x512 07:48 
* spin echo; ** turbo spin echo; † proton density; ‡ gradient echo; ǁ repetition time; ¶ echo time; § 
flip angle;                     ± number of slices; # slice thickness; $ inter-slice gap; §§ field of view 
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Table 3. MR Imaging Protocol applied in 3 Tesla MR imaging 
Sequence TRǁ(ms) TE¶(ms) FA§(°) SL±(mm) ST#(mm) ISG$(mm) FOV§§(mm) Matrix Scantime(min) 
T1-SE* 500 15 90 36 6 1 120 384x70 07:00 
T2-TSE** 3500 98 90 48 6 1 120 448x80 07:08 
PD† 1300 11 90 36 6 1 120 384x100 08:04 
FLASH‡ 
3D 30 13 30 320 1 / 120 256x100 08:13 
T2-
TRUFI‡‡ 5.4 2.3 35 36 6 1 120 75x58 07:48 
*
 spin echo; ** turbo spin echo; † proton density; ‡ fast low angle single shot; ‡‡ true fast imaging 
with steady precession; ǁ repetition time; ¶ echo time; § flip angle; ± number of slices; # slice thick-
ness; $ inter-slice gap; §§ field of view 
 
Results 
After the application of a scan protocol simulating a head study, the allocated identifica-
tion number of each microchip was correctly readable, whether subjected to low or high-
field scanning.  
 
Discussion 
The results of the present study indicate that MR imaging with a 0.5 Tesla or a 3.0 Tesla 
scanner did not influence the function of the microchips tested. It can be assumed that 
scanners of field strength between these extremes should similarly not damage the in-
formation stored on the transponder. Results from recent studies, analysing the function 
of different types of implanted microchips with 1.0 and 1.5 Tesla systems have also 
shown that all microchips can be read out correctly after the application of routine scan 
protocols 5, 8, 20.  
The phantom study offers several advantages over testing of implanted microchips dur-
ing routine clinical scanning. A greater number of microchips of the same age and type 
can be investigated under predetermined uniform conditions, using identical scan      
protocols and geometrical positioning. Reliable data should therefore be generated. In 
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this phantom study we were able to test the function of a total of 300 microchips. We 
studied three types of ISO-compliant devices, representing two operating principles. 
FDX transponders (Types A and B) continuously transmit their information while the RF 
scanner is transmitting a magnetic field from its antenna. The disadvantage of this 
method is that the large magnetic field transmitted from the RF scanner makes reading 
the data from FDX transponders more difficult as the signal received is relatively small in 
comparison with the induced magnetic field. Therefore the scanner must be positioned 
close to the microchip. HDX transponders (Type C) wait for the magnetic field from the 
RF scanner to be turned off before they transmit their information. This means that the 
reader will detect the transponder at a greater distance as the signal is not being super-
imposed on the much larger RF field from the RF scanner 21. HDX transponders are 
therefore preferable for use in large animals 22. The transponders meet the standards 
11784 and 11785 of the International Standards Organisation (ISO) 7. The ISO standard 
approves 134.2 kHz as the operating frequency for animal microchips. These types of 
devices dominate the market in Europe, Asia, Australia, New Zealand, Canada and the 
Middle East23. At this time microchips predominantly implanted in the United States are 
non-ISO microchips24, 25. Differences between ISO-compliant and non-ISO-compliant 
devices relate not only to the operating frequency26 but also to the manner of data en-
cryption27. Nevertheless, in the light of the objectives of the present study the technical 
differences are probably insignificant. It would seem likely, taking into account the re-
sults of a previous study20, which used non-ISO compatible microchips, that similar re-
sults would have been produced in our study using non-ISO certified identification de-
vices.  
The experimental approach allows for homogenous test conditions using different imag-
ing systems. The scan protocol applied was uniform and simulated a routine brain inves-
tigation. T1-, T2- and proton density weighted spin echo sequences and T1- and T2-
weighted gradient echo sequences were acquired28, 29. The overall scan time of about 
38 minutes for low-field and 28 minutes for high-field imaging correlates well with real 
clinical scenarios. In studies assessing microchip function during routine magnetic reso-
nance scanning, the implanted microchips inevitably vary in location: inside and outside 
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of the scanned volume. In order to reach the maximum energy transfer in our study the 
coil with the phantom containing the microchips was positioned in the isocenter of the 
magnet30. Additionally, to exclude any potential influence of the geometrical orientation, 
the microchips were positioned parallel and perpendicular to B031, 32. No influence was 
observed.  
The present study has limitations. The phantom we used cannot simulate the tissue en-
vironment at the site of implantation. Studies have shown that an implanted microchip 
can cause tissue reactions33, 34. Vice versa, damaging of the microchip caused by fac-
tors related with the surrounding tissue can not be excluded. Thus the microchip might 
loose its functionality independent from MR imaging. Further, our study does not rule out 
the possibility of altered function of older microchips or malfunction after repeated MR 
imaging. 
In conclusion, microchip failure is clearly not an issue to be expected after MR imaging. 
The results of the present study support previous observations, that microchip function 
is unaffected by MR imaging. In cases of microchip failure it is very unlikely that MR im-
aging caused the damage. We have shown that field strength as high as 3.0 Tesla does 
not interfere with the readability of the stored number on the microchip. The results are 
useful for veterinarians recommending an MR investigation to their clients. In terms of a 
potential failure of microchip functionality caused by MR imaging there is no reason to 
remove the transponders before scanning, to replace microchips after MR imaging or 
even to avoid MR imaging. However, removal could be necessary because the micro-
chips can cause non-tolerable susceptibility artifacts5. Further studies are necessary to 
prove the functionality of other types of microchips such as non-ISO certified devices 
and to investigate the readability under the influence of field strengths exceeding 3 Tesla 
utilized in small-bore scanners.  
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3.2  Möglichkeiten zur Reduktion von Suszeptibilitätsartefakten durch Mikrochips 
bei Untersuchungen im 0,5-Tesla-Magnetresonanztomographen 
S. Piesnack, G. Oechtering, E. Ludewig 
Klinik für Kleintiere der Universität Leipzig 
Tierarztl Prax Kleintiere 2015; 43: 83-92. 
 
Schlüsselwörter 
MRT, Suszeptibilität, Hund, Katze, Transponder, Bildgebung 
Key Words 
low-field magnetic resonance imaging (MRI), susceptibility, dog, cat, radiofrequency 
identification device, imaging techniques 
 
Zusammenfassung 
Gegenstand und Ziel: Mikrochips bestehen aus ferromagnetischen Materialien. Bei der 
MRT führen sie zu gravierenden fokalen Bildstörungen (Signalanhebungen, Bildaus-
löschungen und -verzerrungen). Diese Suszeptibilitätsartefakte können die 
Beurteilbarkeit der Halsregion erheblich einschränken. Das Ziel der Studie war es, den 
Einfluss des Sequenztyps auf die Größe des Artefakts zu untersuchen und herauszufin-
den, wie groß die Möglichkeiten zur Artefaktreduktion sind, wenn bestimmte Sequenz-
parameter verändert werden. Weiterhin sollte geklärt werden, wie groß der Abstand zwi-
schen Spinalkanal und Mikrochip mindestens sein muss, damit spinale Strukturen beur-
teilt werden können.   
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Material und Methoden: Die Untersuchungen wurden an Kadavern von 26 Katzen und 
2 Hunden durchgeführt. An einem 0,5-Tesla-MRT wurde für verschiedene Sequenzty-
pen (SE, TSE, GRE) und Kombinationen modifizierter Sequenzparameter (TE, 
Voxelgröße, Ausleserichtung) das Ausmaß des Artefakts ermittelt. Eine ergänzende 
computertomographische Untersuchung diente dazu, die Distanz zwischen Spinalkanal 
und Mikrochip zu messen.  
Ergebnisse: Die geringsten Artefaktgrößen wurden bei einer T1-TSE-Sequenz mit klei-
ner Echozeit (10 ms) und kleiner Voxelgröße (große Akquisitionsmatrix von 256 x 256 
Pixel, kleines Field of View von 160 mm, geringe Schichtdicke von 2 mm) beobachtet. 
Durch Anpassung der Phasen-/Frequenzkodierung war es möglich, die Form der Bild-
störung und Richtung der maximalen Ausdehnung des Artefaktes zu beeinflussen. Lag 
das Zentrum des Mikrochips näher als 19 mm von der Mitte des Wirbelkanals entfernt, 
war es auch mit dieser optimierten Sequenz nicht möglich, die spinalen Strukturen auf 
Höhe des Mikrochips zu beurteilen.  
Schlussfolgerung und klinische Relevanz: Besonders bei kleinen Hunden und Kat-
zen ist die Gefahr groß, dass durch die geringe Distanz zwischen Mikrochip und Wirbel-
säule diagnoserelevante Bildinformationen durch Suszeptibilitäten verloren gehen. Die 
Untersuchungen haben gezeigt, dass durch die Wahl der Sequenzparameter Größe und 
Form von Suszeptibilitätsartefakten in bedeutendem Umfang beeinflussbar sind. Eine 
T1-gewichtete TSE-Sequenz bietet hierfür das größte Potenzial zur Artefaktunter-
drückung.  
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Summary 
Objective: Microchips contain ferromagnetic materials which lead to severe focal image 
interferences when performing magnetic resonance imaging. Very small animals are 
especially prone to these susceptibility artifacts which may hinder analysis of the neck 
region MRI image. The purpose of this study was to investigate the impact of sequence 
type on the artifact´s size and to determine the optimal imaging parameters in order to 
minimize these artifacts. Furthermore, the minimum distance between the microchip and 
the spinal canal required in order to assess the spinal structures should be determined. 
Material and methods: Investigations were performed on cadavers of 26 cats and 2 
dogs using a low-field MRI System (field strength 0.5 Tesla). To quantify susceptibility 
artifacts several sequence types (SE, TSE, GRE) and imaging parameters TE, voxel 
volume, frequency direction) were systematically varied. Additionally CT imaging was 
performed to measure the distance between the microchip and the spinal canal.  
Results: The size of the artifact was smallest with T1- weighted turbo spin echo se-
quences. A short echo time (10 ms) and a small voxel size (acquisition matrix 256 x 256 
pixel, field of view 160 mm, slice thickness 2 mm) significantly reduced artifact size. Fur-
thermore, it could be shown that by changing frequency- and phase-encoding direction 
the shape and the orientation of the maximum dimension of the artifact could be influ-
enced. Even when using an optimized T1-weighted turbo spin echo sequences, it was 
impossible to evaluate the spinal cord when the distance between the microchip and the 
centre of the spinal canal was less than 19 mm. 
Conclusion and clinical relevance: In MR studies of the cervical spine of small dogs 
and cats microchips can cause severe susceptibility artifacts. Due to the small distance 
between the microchip and the spinal structures its evaluating might be limited or im-
possible. The investigations have shown that adjustment of sequence parameters helps 
to minimize artifact size and shape significantly. The greatest reduction in artifact size 
was obtained by using a T1- weighted turbo spin echo sequence.  
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Einleitung 
Die für die Kennzeichnung von Tieren verwendeten Transponder interferieren in unter-
schiedlicher Art und Weise mit den bei der Magnetresonanztomographie vorhandenen 
elektromagnetischen Feldern (4). So verursachen Transponder aufgrund ihrer ferro-
magnetischen Bestandteile eine Bildstörung, die als Suszeptibilitätsartefakt bezeichnet 
wird (7, 26). Das Artefakt besteht aus einem zentralen Signalverlust und einem periphe-
ren Bereich mit hyperintensem Signal. Außerdem werden Strukturen verzerrt wiederge-
geben (3, 30). Der veränderte Bereich des Bildes ist wesentlich größer als der Trans-
ponder (7, 26). Liegt der Transponder bei kleinen Tieren in der Nähe der Halswirbelsäu-
le, kann die Beurteilbarkeit der spinalen Strukturen eingeschränkt oder gar nicht möglich 
sein. Das Ausmaß des Artefakts hängt sowohl vom Metall als auch von Größe, Form 
und Ausrichtung des Transponders zum Hauptmagnetfeld ab (7, 19, 22, 29). Weiterhin 
beeinflussen die Feldstärke (10), Sequenztyp (Gradienten-Echo(GRE)-, Spin-Echo(SE)-
, Turbo-Spin-Echo(TSE)-Sequenz) und deren Parameter (Echozeit (TE), Field of Fiew 
(FOV), Matrix, Schichtdicke (ST)) den Grad der Ausprägung der Bildstörung (17, 25, 
31). In veterinärmedizinischen Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass GRE-
Sequenzen im Unterschied zu SE- oder TSE-Sequenzen besonders artefaktanfällig sind 
(4, 13, 16, 30). Das Gleiche wird im Zusammenhang mit metallischen Implantaten beim 
Menschen berichtet (8, 24). Weiterhin konnte hier durch spezielle Anpassung von Se-
quenzparametern das Ausmaß der Bildstörung reduziert werden (8, 10, 24, 25, 34). 
Vergleichbar optimierte Sequenzprotokolle existieren für Tiere mit implantierten Trans-
pondern nach unserer Kenntnis nicht.  
Die vorliegende Arbeit untersucht die Größe von Suszeptibilitätsartefakten in Abhängig-
keit von Sequenztyp und Sequenzparametern. Ziel ist es, durch Modifikationen erprob-
ter Sequenzen an einem Niederfeldsystem (0,5 Tesla) eine maximale Artefaktreduktion 
zu erreichen. Die diagnostische Eignung der Aufnahmen hinsichtlich des Bildkontrastes, 
der Ortsauflösung und des Signal-Rausch-Verhältnisses (SRV) durfte nicht negativ be-
einflusst werden.   
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Material und Methoden 
Die Untersuchungen gliederten sich in Vor- und Hauptuntersuchungen. In den Vorunter-
suchungen wurden die im Routinebetrieb für Kopf-Hals-Untersuchungen bei Katzen und 
kleinen Hunden verwendeten Sequenzen hinsichtlich ihrer Artefaktanfälligkeit geprüft. 
Außerdem wurde sondiert, wie deutlich sich Änderungen der Sequenzparameter aus-
wirken. In den Hauptuntersuchungen wurde dann die Sequenz mit dem geringsten 
Artefaktpotenzial gezielt modifiziert. Dabei wurden Parameter verändert, bei denen da-
von auszugehen war, dass sie einen großen Einfluss auf die Artefaktausprägung und 
keine negativen Auswirkungen haben.  
 
Tiere 
Die Voruntersuchungen wurden an 5 toten Katzen (EKH) und 2 Hunden (RHT, Zwerg-
pinscher), die Hauptuntersuchungen an 21 toten Katzen (20 EKH, 1 Perser) durchge-
führt. Die Tiere wurden aufgrund für diese Studie nicht relevanter Erkrankungen 
euthanasiert. Voraussetzung für die Auswahl der Tiere war, dass bei Anamnese und 
klinischer Untersuchung keine Hinweise auf Erkrankungen des Halses und der Halswir-
belsäule erhoben wurden und dass sie nicht mit einem Transponder markiert waren. Die 
MRT-Untersuchungen fanden innerhalb von 2 Stunden nach der Euthanasie statt.   
 
Transponder 
Die Transponder (ISO FDX-B Mikrochip, Planet ID GmbH, Essen, Deutschland) mit ei-
ner Baugröße von 1,41 mm x 9 mm wurden subkutan auf der linken Halsseite auf Höhe 
des dritten bis vierten Halswirbels implantiert.   
 
Computertomographie  
Die nachfolgende computertomographische Untersuchung diente dazu, die Lagebezie-
hungen zwischen Transponder und Wirbelkanal zu beschreiben. Zur Akquisition trans-
versaler Bilder wurden an einem Mehrzeilen-CT (PHILIPS Mx8000 Brilliance, 6 Zeilen, 
Philips Healthcare, Hamburg, Deutschland) folgende Geräteeinstellungen verwendet: 
120 kV, 200 mAs, 512 x 512 Pixel Akquisitionsmatrix, 6 x 0,75 mm Schichtkollimation, 
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0,9 Pitchfaktor, 50 mm FOV, hochauflösende Rekonstruktionsmatrix. Die Tiere wurden 
unter Verwendung von Lagerungskissen in Brust-Bauch-Lage mit nach vorn gestreckten 
Vordergliedmaßen positioniert. Die transversale Schnittebene wurde senkrecht zur Dor-
salfläche des Wirbelkörpers ausgerichtet.  
 
Magnetresonanztomographie 
Die Untersuchungen wurden an einem 0,5-Tesla-System (Gyroscan T5-NT, 0,5T, Phi-
lips Healthcare, Hamburg, Deutschland) mit einer flexiblen Oberflächenspule (Coil C4 
0,5T IPX4) durchgeführt. Die Tiere lagen auf dem Rücken. Der zu untersuchende Teil 
der Halswirbelsäule wurde zentral über der Oberflächenspule positioniert und in trans-
versaler Schichtebene (senkrecht zur Dorsalfläche des Wirbelkörpers) abgebildet. In 
den Voruntersuchungen wurden T2-TSE-, T1-TSE-, PD-TSE-, T2*-GRE- und T1-SE-
Sequenzen auf ihr Artefaktausmaß hin untersucht (Tab. 1).  
Zur Quantifizierung von Einflüssen auf die Bildstörung wurden die TE, die Repetitions-
zeit (TR), das FOV, die Akquisitionsmatrix, die ST, die Water-Fat-Shift (WFS) sowie die 
Phasen- und Frequenzkodierrichtung verändert (Abb. 1). Es wurde festgestellt, dass die 
T1-TSE-Sequenz (FOV: 160 mm, TR: 550 ms, TE: 10 ms, ST: 2 mm, Schichtabstand 
(Gap) 0 mm, Matrix 256 x 256 Pixel, Phasenkodierrichtung parallel B0) optimale Voraus-
setzungen für die weiteren Anpassungen bot. In den Hauptuntersuchungen wurden die 
Parameter FOV, TE, ST, Matrix und Phasen-/Frequenzkodierung in 
5 Untersuchungsserien unabhängig voneinander variiert (Tab. 2).  
 
Auswertung  
Die Bewertung der MRT- und CT-Bilder nahm ein Untersucher (Tierärztin mit 2-jähriger 
Erfahrung in der Beurteilung von MRT- und CT-Bildern) vor. 
Die Quantifizierung der Artefakte erfolgte in Anlehnung an das von Saito et al. beschrie-
bene Verfahren (26). Zunächst wurden aus der Serie die Bilder mit der größten Fläche 
der Bildstörung identifiziert und die horizontale und vertikale Ausdehnung der Artefakte 
an einem Bildschirmarbeitsplatz (eFilm Workstation, Version 2.1.2, Merge Healthcare, 
Milwaukee, USA) vermessen (Abb. 2A). Um Flächenberechnungen durchführen zu  
 können, wurden diese Bilder danach in ein Bildverarbeitungsprogramm (Adobe Phot
shop CS5 Extended) exportiert:
 
1. Prozentueller Anteil des Artefakts (Abb.
baren Artefakt sowie des abgebildeten Halsquerschnittes. Berechnung des proze
tuellen Anteils des Artefakts. 
2. Flächeninhalt des Artefakts: Annahme der Artefaktfläche als Ellipse und Berec
nung des Flächeninhaltes über die Formel 
chen dabei der großen (a) beziehungsweise kleinen (b) Halbachse. Diese wurden 
aus den zuvor ermittelten Werten der horizontalen und vertikalen Ausdehnung der 
Artefakte berechnet.  
 
Die Beurteilung der Bildqualität, die aus
druckes und der diagnostischen Interpretierbarkeit der anatomischen Strukturen b
stand, basierte auf den Kriterien:
 
- Bildkontrast: Abgrenzung knöcherner Strukturen von umliegendem Weichteilgew
be anhand der sequenzabhängigen Wiedergabe der Signalintensitäten 
- Ortsauflösung: Beurteilung der Schärfe bei der Abgrenzung kleiner Strukturen 
(z. B. Epiduralraum)  
- Bildrauschen (Signal-Rausch
durch Bildrauschen („Körnigkeit“)
 
Zusätzlich wurde aus jeder CT
Transponders ausgewählt und der Abstand zwischen dem Zentrum des Transponders 
und dem Zentrum des Wirbelkanals gemessen (Abb.
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 2B): Vermessung der Flächen vom sich
 
 Die Werte a und b entspr
 einer Kombination des subjektiven Gesamtei
 
-Verhältnis): Beeinträchtigung der Detailerkennbarkeit 
 
-Serie ein transversales Bild mit zentralem Anschnitt des 
 2C).  
o-
t-
n-
h-
a-
n-
e-
e-
 
Veröffentlichungen 
40 
 
Tabelle 1 Beschreibung der verwendeten Sequenzen der Voruntersuchungen. 
 
Table 1 Description of the sequences used in the pre-examinations. 
 
Sequenz 
TE 
(ms) 
TR 
(ms) 
FOV 
(mm) 
Matrix (Pi-
xel) 
ST 
(mm) WFS Phasenkodierung 
T2W TSE 100 2250 130 256x256 3 6 RL 
T1W TSE 10 550 160 256x256 3 6 RL 
PDW TSE 15 1450 160 256x256 3 6 RL 
T2*W GRE 27 41 160 256x256 2 6 RL 
T1W SE 15 200 160 256x256 3 6 RL 
TSE = Turbo-Spin-Echo, GRE = Gradienten-Echo, SE = Spin-Echo, T2W = T2-Wichtung, T1W = 
T1-Wichtung, PDW = Protonendichte-Wichtung, TE = Echozeit, TR = Repetitionszeit, FOV = 
Field of View, ST = Schichtdicke, WFS = Water-Fat-Shift, RL = parallel zu B0 (von rechts nach 
links) 
 
TSE = turbo spin echo, GRE = gradient echo, SE = spin echo, T2W = T2-weighted, T1W = T1-
weighted, PDW = proton density-weighted, TE = echo time, TR = repetition time, FOV = field of 
view, ST = slice thickness, WFS = water-fat-shift, RL = parallel to B0 (from right to left) 
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Abbildung 1 Beschreibung der Vorgehensweise der Voruntersuchungen.  
TSE = Turbo-Spin-Echo, GRE = Gradienten-Echo, SE = Spin-Echo, T2W = T2-Wichtung, T1W = 
T1-Wichtung, PDW = Protonendichte-Wichtung, TE = Echozeit, FOV = Field of View, ST = 
Schichtdicke, WFS = Water-Fat-Shift, RL = parallel zu B0 (von rechts nach links), AP = senk-
recht zu B0 (von anterior nach posterior) 
 
Figure 1 Description of the procedure in the pre-examinations.  
TSE = turbo spin echo, GRE = gradient echo, SE = spin echo, T2W = T2-weighted, T1W = T1-
weighted, PDW = proton density-weighted, TE = echo time, FOV = field of view, ST = slice 
thickness, WFS = water-fat-shift, RL = parallel to B0 (from right to left), AP = perpendicular to B0 
(from anterior to posterior)  
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Tabelle 2 Beschreibung der verwendeten Sequenzen der Hauptuntersuchungen 
Table 2 Description of the sequences used in the main-examinations 
Untersuchungs-
Serie 
Gap 
(mm) 
TR  
(ms) 
FOV 
(mm) 
TE  
(ms) 
ST 
(mm) 
Matrix 
(Pixel) 
Phasen-
kodierung 
Ausgangssequenz 0 550 160 10 3 256x256 RL 
FOV 0 550 180/190 10 3 256x256 RL 
TE 0 550 160 20/30 3 256x256 RL 
ST 0 550 160 10 2/3/4 256x256 RL 
Matrix 0 550 160 10 3 
64x64/ 
128x128 
RL 
Phasenkodierung 0 550 160 10 3 256x256 AP 
TE = Echozeit, TR = Repetitionszeit, FOV = Field of View, ST = Schichtdicke, RL = parallel zu B0 
(von rechts nach links), AP = senkrecht zu B0 (von anterior nach posterior) 
TE = echo time, TR = repetition time, FOV = field of view, ST = slice thickness, RL = parallel to 
B0 (from right to left), AP = perpendicular to B0 (from anterior to posterior) 
 
Statistische Auswertung 
Zunächst erfolgte für die Daten der Voruntersuchungen eine Berechnung der Korrelation 
als Maß für den Grad des Zusammenhangs zwischen Artefaktgröße und dem jeweils 
variierten Sequenzparameter. Die Daten der Hauptuntersuchungen wurden mit dem 
Kolmogorov-Smirnov-Test auf Normalverteilung geprüft. Da diese nicht durchgängig 
normalverteilt waren, kam im Weiteren ein nichtparametrisches Verfahren (U-Test) zur 
Anwendung. Testentscheidungen mit p-Werten ≤ 0,05 galten als signifikant.  
 
 
 
 A         
C 
Abbildung 2: A Horizontale und vertikale Ausdehnung des Artefakts. 
ler Anteil des Halsquerschnittes (%): 
tes Bild: gestrichelte Linie) und der Fläche des Halsquerschnittes (linkes Bild: gestrichelte Linie). 
C Abstandsmessung Transponder/Wirbelkanal
Figure 2: A: Horizontal and vertical artifact distance. 
vical area (%): calculated as the distorted area (right figure: dotted lines) divided by the area of 
the cervical region (left figure: dotted lines). 
 
Ergebnisse 
Voruntersuchung 
Die getesteten Sequenzen zeigten unterschiedlich große Artefakte. Bei einheitlichen 
Sequenzparametern (TE 15
6) verursachte die T1-TSE
Sequenz. Gegenüber der GRE
kleineres Artefakt auf. Das Artefakt war bei der PD
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B Artefakt als prozentu
Berechnung aus der Fläche des sichtbaren Artefakts (rec
 
B Artifact area as a percentage of the ce
C Distance microchip/vertebral canal. 
 ms, FOV 160 mm, Akquisitionsmatrix 256
-Sequenz um bis zu 43 % kleinere Artefakte als die
-Sequenz wies die T1-TSE-Sequenz ein um bis zu 79
-TSE-Sequenz im Vergleich zur T1
 
a-
h-
r-
 
 x 256 Pixel, WFS 
 T1-SE-
 % 
-
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TSE-Sequenz nur um bis zu 15 % größer. Im Folgenden wird aufgrund von Platzgrün-
den nur noch auf die weiteren Ergebnisse der T1-TSE eingegangen.  
Änderungen von Akquisitionsmatrix und TE führten bei der T1-TSE-Sequenz zu deutli-
chen Veränderungen. Mit höherer Pixelzahl (Abb. 1) konnte eine Artefaktreduktion von 
durchschnittlich 2 % erreicht werden. Ein Anstieg der TE um 5 ms bewirkte ein um 
durchschnittlich 1,4 % größeres Artefakt. Im Unterschied dazu führte die Vergrößerung 
des FOV um 20 mm durchschnittlich zu einem um 0,9 % vergrößerten Artefakt. Eine 
Änderung der ST beeinflusste das Artefaktausmaß der T1-TSE-Sequenz noch geringer. 
Das Artefakt wurde pro zusätzlichem Millimeter um durchschnittlich 0,5 % vergrößert. 
Ein Abfall des WFS führte mit durchschnittlich 0,64 % ebenso nur zu einer geringen 
Artefaktreduktion. Dementsprechend führte eine Erhöhung der Sequenzbandbreite (BW) 
zu einer schwachen Artefaktreduktion (Erniedrigung WFS führt zum Anstieg BW) (27). 
Die Variation der Phasen-/Frequenzkodierrichtung beeinflusste offensichtlich die Geo-
metrie sowie die Ausrichtung der Bildstörung. So konnten jeweils unterschiedliche Bild-
areale artefaktfrei gehalten werden.  
Die T1-TSE-Sequenz wies damit die besten Voraussetzungen zur Artefaktreduktion auf. 
Während die Parameter TE und Matrix ein deutliches Potenzial zur Artefaktreduktion 
versprachen, beeinflussten die Parameter FOV und ST die Artefaktausprägung offen-
sichtlich nur geringfügig. Auch hatte die Variation des WFS beziehungsweise der BW 
kaum einen Einfluss. Durch Änderung der Phasen-/Frequenzkodierung war es möglich, 
die Form und Ausrichtung des Artefaktes anzupassen. 
 
Hauptuntersuchung 
Die Sequenzparameter TE, Akquisitionsmatrix, ST, FOV, Phasenkodierrichtung der in 
den Voruntersuchungen ermittelten Sequenz (T1-TSE-Sequenz) wurden mit den Zielen 
Artefaktreduktion und Erhalt der diagnostischen Eignung (Bildkontrast, Detailerkennbar-
keit) systematisch verändert.  
Signifikante Unterschiede der Artefaktgrößen ergaben sich bei der Variation der Para-
meter TE und Akquisitionsmatrix. Sowohl die Veränderung der ST also auch des FOV 
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zeigten bis auf jeweils eine Ausnahme keine signifikante Abweichung in der Größe der 
Artefakte. Zwischen den Artefaktgrößen beider Phasenkodierrichtungen konnte keine 
Signifikanz nachgewiesen werden.  
 
Echozeit (TE) 
Bei einer TE von 10 ms entstand ein durchschnittliches Artefakt von 11,1 % bezie-
hungsweise 4 cm2. Bei TE = 20 ms war es im Durchschnitt 17,5 % beziehungsweise 
6,6 cm2 groß und bei einer TE von 30 ms durchschnittlich 23,6 % beziehungsweise 
8,7 cm2. Der paarweise Vergleich der Echozeiten ergab sowohl bei der Berechnung des 
Flächeninhalts als auch des prozentualen Anteils einen Unterschied in der Größe der 
Artefakte (Abb. 3).  
 
Voxelgröße (Matrix, FOV, ST) 
Die Variation der Matrix führte zu deutlichen Unterschieden in den Artefaktgrößen 
(64 x 64 Pixel Ø 21,4 %, 7,9 cm2; 128 x 128 Pixel Ø 14,4 %, 5,2 cm2; 256 x 256 Pixel Ø 
11,1 %, 4 cm2). Der Vergleich der FOV wies nur geringe Unterschiede in den 
Artefaktgrößen auf (160 mm Ø 11,1 %, 3,8 cm2; 190 mm Ø 12,7 %, 4,5 cm2; 220 mm Ø 
14,4 %, 5,1 cm2). Noch geringere Unterschiede ergaben sich beim Schichtdickenver-
gleich (2 mm Ø 11,5 %, 4 cm2; 3 mm Ø 12,3 %, 4,3 cm2; 4 mm Ø 12,6 %, 4,6 cm2) 
(Abb. 4).  
 
Phasen-/Frequenzkodierrichtung 
Die Änderung der Phasen- beziehungsweise Frequenzkodierrichtung zeigte in beiden 
Berechnungswegen keine deutlichen Unterschiede der Artefaktgröße (RL Ø 11,1 %, 
3,8 cm2; AP Ø 11,4 %, 4 cm2). Jedoch ließ sich eine Veränderung von Geometrie und 
Orientierung entstehender Artefakte in Abhängigkeit von der Phasenkodierrichtung fest-
stellen (Abb. 5). So war es möglich, die Artefakte durch Austausch der Kodierrichtungen 
um 90° zu kippen und in einen anderen Bildbereich zu verlagern. 
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Abbildung 3 Vergleichsdiagramm der Echozeit (TE) mit Angabe von Medianwert, 1. und 3. 
Quartil, Maximum und Minimum. Oberes Bild: Flächeninhalt Artefakt (cm2); unteres Bild: 
prozentualer Anteil Artefakt zum Halsquerschnitt (%). Signifikanzniveaus des Vergleichs der 
Echozeiten: * p=0,001. 
 
Figure 3 Comparative diagram of the echo time (TE) stating median value, 1st and 3rd quartile, 
maximum and minimum. Top picture: area artifact (cm2); bottom picture: artifact area as a 
percentage of cross section neck (%). Levels of significance comparing the echo times:              
* p=0,001. 
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Abbildung 4 Vergleichsdiagramm der Voxelgröße (FOV, ST, Matrix) mit Angabe von 
Medianwert, 1. und 3. Quartil, Maximum und Minimum. Oberes Bild: Flächeninhalt Artefakt 
(cm2), unteres Bild: prozentualer Anteil Artefakt zum Halsquerschnitt (%). Signifikanzniveaus 
des Vergleichs der einzelnen Parameter: * p=0,001.  
 
Figure 4 Comparative diagram of the voxel size (FOV, ST, Matrix) stating median value, 1st and 
3 rd quartile, maximum and minimum. Top picture: Artifact area (cm2); bottom picture: Artifact 
area as a percentage of cross section neck (%). Levels of significance comparing the single pa-
rameters: * p=0,001. 
 
  
Abbildung 5 Geometrie und Orientierung des Artefakts bei unterschiedlicher 
Phasenkodierrichtung. Linkes Bild
Bild RL = parallel zu B0 (von rechts nach links).
 
Figure 5 geometry and orientation artifact at different directions of phase encoding gradient. 
Left figure AP = perpendicular to B
(from right to left).  
 
Bildqualität 
Der Grad der diagnostischen Interpretierbarkeit hing in großem Maße von der gewählten 
Matrix ab. Je kleiner die Matrix, desto schlechter konnte das Bild beurteilt werden. Es 
ergab sich bei einer Matrix von 64
die diagnostische Interpretation unmöglich machte. Die Matrix von 128
möglichte eine ausreichende Wiedergabe von Bilddetails. Demgegenüber war die Inte
pretation bei einer Matrix von 256 x 256 Pixel uneingeschränkt möglich. Eine TE von 
10 ms, ein FOV von 160 mm und eine ST von 2
Detailabbildung. Die Verlängerung beziehungsweise Vergrößerung dieser Parameter 
führte jedoch zu nur geringfügigen qualitativen Veränderungen. Es konnte stets eine 
gute bis ausreichende Detailabbildung erzielt werden. 
Zusätzlich ergab sich eine starke Abhängigkeit der diagnostischen Eignung vom A
stand der Mikrochips zum Wirbelkanal. Die Abstandsmessungen im
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 AP = senkrecht zu B0 (von anterior nach posterior); 
 
0 (from anterior to posterior); right figure 
 x 64 Pixel eine nicht verwertbare Detailabbildung, die 
 mm führten ebenfalls zu einer guten 
 
rechtes 
RL = parallel to B0 
 x 128 Pixel er-
r-
b-
 CT ergaben, dass 
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die Mikrochips im Median [Med]MC-SK = 1,7 cm (MaxMC-SK = 2,5 cm; MinMC-SK = 1,2 cm) 
vom Wirbelkanalzentrum entfernt lagen. 
Befanden sich die Mikrochips ≥ 2 cm vom Zentrum des Wirbelkanals, war die 
Beurteilbarkeit mit geringen bis keinen Einschränkungen möglich. Bei Distanzen 
≤ 1,9 cm ergab sich eine eingeschränkte bis unzureichende Beurteilbarkeit der spinalen 
Strukturen.  
 
Mit der T1-TSE-Sequenz konnten bei kleiner TE (10 ms) und kleiner Voxelgröße (große 
Akquisitionsmatrix von 256 x 256 Pixel, kleines FOV von 160 mm, geringe ST von 
2 mm) die geringsten Artefakte erreicht werden. Die Anpassung der Phasen- respektive 
Frequenzkodierung ermöglichte es, die Richtung der maximalen Artefaktausdehnung zu 
beeinflussen. Lag der Mikrochip weniger als 19 mm vom Wirbelkanalzentrum entfernt, 
war es trotz optimierter Sequenz nicht möglich, die spinalen Strukturen auf Höhe des 
Mikrochips zu beurteilen. 
 
Diskussion 
In der vorliegenden Studie konnte gezeigt werden, dass die durch Mikrochips verursach-
ten Suszeptibilitätsartefakte sowohl von der gewählten Sequenz als auch von bestimm-
ten Sequenzparametern maßgeblich abhängen. Den größten Einfluss hatte der Se-
quenztyp. Größe und Erscheinungsbild variierten bei der Verwendung von GRE-, TSE- 
und SE-Sequenzen deutlich. Die geringste Artefaktfläche wurde bei der T1-TSE-
Sequenz festgestellt. Im Vergleich zu der T1-SE-Sequenz waren die Artefakte um bis zu 
43 % kleiner. Die größten Artefakte ergaben sich bei der Anwendung der GRE-
Sequenz. Im Vergleich zu ihr wies die T1-TSE-Sequenz ein um bis zu 79 % kleineres 
Artefakt auf. Andere Untersuchungen bestätigen diese Ergebnisse auch in quantitativer 
Hinsicht. Beim Vergleich der Artefaktgrößen nach Implantation eines metallischen Fa-
denankers am Schultergelenk beim Menschen wiesen GRE-Sequenzen durchschnittlich 
um 60 % größere Artefakte als SE-/TSE-Sequenzen (17) auf. Die TSE-Sequenzen führ-
ten auch hier gegenüber SE-Sequenzen zu kleineren Artefaktflächen. In einer weiteren 
Studie zu Suszeptibilitätsartefakten und Gewebeschädigung durch Mikrochips bei Hun-
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den lag der prozentuale Anteil des Artefakts zum Halsquerschnitt für die GRE-Sequenz 
bei durchschnittlich 46 %. Der Anteil der PD-TSE-Sequenz lag bei durchschnittlich 
26 %. Das Artefakt der SE-Sequenz war mit durchschnittlich 35 % auch in dieser Studie 
größer als bei der TSE-Sequenz und kleiner als bei der GRE-Sequenz (26). 
Die Ursachen der unterschiedlichen Artefaktausprägung sind im Sequenzaufbau zu su-
chen. Die bei SE-/TSE-Sequenzen angewandten 180°-Inversionspulse können die 
durch eingebrachtes Fremdmaterial entstandenen Magnetfeldinhomogenitäten umdre-
hen und die Artefakte kompensieren (6, 14, 17, 24, 28). Da bei TSE-Sequenzen mehre-
re dieser Pulse hintereinander geschaltet werden, sind diese Sequenzen am wenigsten 
artefaktanfällig. Bei den besonders artefaktanfälligen GRE-Sequenzen fehlt dieser 180°-
Puls. Deshalb können die Feldinhomogenitäten nicht ausgeglichen und Artefakte nicht 
reduziert werden (24, 28). Die vorliegende Studie belegt, dass die Wahl des Sequenz-
typs einen großen Einfluss auf die Artefaktfläche ausübt. Ist ein Mikrochip vorhanden, 
sollten GRE-Sequenzen vermieden werden. T1-TSE-Sequenzen zeigen die besten Re-
sultate und sollten den T1-SE-Sequenzen vorgezogen werden.  
Von den in der vorliegenden Studie geprüften Parametern hatten die TE und die Akqui-
sitionsmatrix den größten Einfluss auf das Ausmaß der Suszeptibilitätsartefakte. Die 
Veränderungen von FOV und ST hatten geringe Auswirkungen. Mit dem Austausch der 
Phasen- beziehungsweise Frequenzkodierrichtung konnte keine deutliche 
Artefaktreduktion erreicht werden. Jedoch änderten sich in Abhängigkeit von der 
Kodierrichtung Artefaktgeometrie und -orientierung.  
Der Einfluss der TE auf die Artefaktfläche wird in einer humanmedizinischen Studie zur 
Minimierung der Suszeptibilitätsartefakte bei GRE-Sequenzen als bedeutendster Faktor 
aufgeführt. Bei einer Reduktion der TE von 25 auf 5 ms konnte die Größe der Bildstö-
rung annähernd auf ein Fünftel reduziert werden (25). Die eigenen Voruntersuchungen 
bestätigen den großen Einfluss der TE bei GRE-Sequenzen. Die dreifache Verlänge-
rung der TE führte zu einer vollständigen Verzerrung des Bildes. Wenn auch weniger 
deutlich, zeigen die Untersuchungen der T1-TSE-Sequenz ähnliche Ergebnisse. Bei 
einer TE von 10 ms ergab sich ein durchschnittliches Artefakt von 11,1 % beziehungs-
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weise 4 cm2. Bei einer TE von 30 ms war das Artefakt im Durchschnitt 23,6 % bezie-
hungsweise 8,7 cm2 groß. Bei kurzer TE entstehen also kleinere Artefakte als bei langer 
TE. Die Ursache liegt in der geringeren Zeit, die den Spins zur Dephasierung zur Verfü-
gung steht (10). Der Einfluss der TE konnte in dieser Studie auch bei der T2-TSE-
Sequenz festgestellt werden. Es ergaben sich größere Artefakte als bei der T1-TSE-
Sequenz. Auch konnte in einer Studie über Suszeptibilitätsartefakte und Gewebeschä-
digung durch Mikrochips bei einer T2-TSE-Sequenz ein stärkeres Artefaktausmaß als 
bei einer protonengewichteten (PD)-TSE-Sequenz festgestellt werden. Im Vergleich zu 
T1- und PD-gewichteten Sequenzen besitzen T2-gewichtete Sequenzen eine längere 
effektive Echozeit und damit eine größere Artefaktanfälligkeit (10). Da die Signalstärke 
der MRT unter anderem von der Gewebszusammensetzung und den damit verbunde-
nen T1- beziehungsweise T2-Relaxationszeiten abhängig ist (Tab. 3), werden Wirbel-
säulen standardmäßig mit T1- und T2-gewichteten Sequenzen untersucht. Dementspre-
chend sind aufgrund der Anfälligkeit von T2-Sequenzen gegenüber Artefakten ein Teil 
der Sequenzprotokolle gegebenenfalls eingeschränkt bis gar nicht interpretierbar. 
Eine weitere Möglichkeit zur Artefaktreduktion ist die Variation der Voxelgröße. Diese 
ergibt sich aus der Akquisitionsmatrix, dem Field of View und der Schichtdicke. In einer 
humanmedizinischen Phantomstudie zur Quantifizierung und Minimierung von 
Suszeptibilitätsartefakten übt die Matrix den größten Einfluss aus. Durch Vergrößerung 
der Akquisitionsmatrix konnten die Artefakte um durchschnittlich 77 % verkleinert wer-
den (25). Die Ergebnisse vorliegender Studie sind ähnlich. Hier konnten die Artefakte 
durch Vergrößerung der Akquisitionsmatrix um durchschnittlich 50 % verkleinert werden. 
Auch führte die Verringerung des FOV und der ST zu kleineren Artefakten. Der Effekt 
war aber nur gering. In einer weiteren Studie zu Artefakten durch metallische Implantate 
führen kleinere Voxel (höhere Matrix, kleines FOV, kleine Schichtdicke) ebenfalls zu 
kleineren Artefakten (29). Als Grund wird die Beeinflussung des Magnetfeldes durch die 
Voxelparameter genannt. Durch Verkleinerung der Voxelgröße (25, 32) verringert sich 
die Inhomogenität des Magnetfeldes (11) und somit die Größe der 
Dephasierungsartefakte (14, 25, 28).  
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Tabelle 3 T1-/T2-Relaxationszeiten und Signalintensitäten verschiedener Gewebe  
Table 3 T1-/T2 relaxation time and signal intensity several tissues 
Gewebe Signalstärke T1W Signalstärke T2W 
Flüssigkeit, Wasser, 
entzündliche/tumoröse Gewebe 
(= lange T1- und T2-Relaxationszeit) 
Hypointens 
(signalarm) 
hyperintens 
(signalreich) 
Fett, 
kontrastmittelanreichernde Gewebe 
(= kurze T1-Relaxationszeit) 
Hyperintens 
(signalreich)  
Muskulatur, Blut, Kortikalis 
(= kurze T2-Relaxationszeit) 
 
 
hypointens 
(signalarm) 
T1W= T1-Wichtung ; T2W= T2-Wichtung 
 
Ausdehnung und Form der Bildstörung werden durch die Orientierung der Phasen- und 
Frequenzkodierrichtung beeinflusst. Wie in einer Reihe anderer Untersuchungen konn-
ten auch wir nachweisen, dass die Artefaktausdehnung bei einer 
Frequenzkodierrichtung parallel zum Hauptmagnetfeld B0 (von rechts nach links) groß 
ist. Senkrecht zu B0 (von anterior nach posterior) hingegen ist die Ausdehnung kleiner 
(5, 9, 18, 25, 29, 30). Eine weitere Studie zeigt ein gegenläufiges Ergebnis. Ein kleine-
res Artefakt wird dort durch eine Frequenzkodierrichtung parallel zu B0 und eine 
Phasenkodierrichtung von anterior nach posterior erreicht (15). Eine mögliche Ursache 
für diesen Unterschied könnten verschiedene Pixelbandbreiten sein. Eine große Pixel-
bandbreite führt zu einem starken Frequenzkodiergradienten. Die Größe der Fehlregist-
rierung und somit des Artefakts ist wiederum invers proportional zu diesem 
Frequenzkodiergradienten (28). In den eigenen Untersuchungen konnte mit Verände-
rung der Phasen- beziehungsweise Frequenzkodierung keine eindeutige 
Artefaktreduktion festgestellt werden (RL Ø 11,1 %, 3,8 cm2; AP Ø 11,4 %, 4 cm2). Je-
doch variierten, wie in einer weiteren Studie beschrieben (3), die Größe und Orientie-
rung der Artefakte. Um bestimmte Grenzen oder Gewebe besser zu beurteilen, können 
die Artefakte durch Austausch der Frequenz- und Phasenkodierrichtung um 90° gedreht 
und in einen weniger relevanten Bildabschnitt verlagert werden (1, 2, 20).  
Veröffentlichungen 
53 
 
Einen zusätzlichen Einfluss auf die Größe der Suszeptibilitätsartefakte hat die Feldstär-
ke. Eine geringere Feldstärke führt aufgrund des niedrigeren Hauptmagnetfeldes B0 zu 
einem reduzierten Magnetfeld in der Umgebung des Metalls. Somit werden die verur-
sachten Feldverzerrungen kleiner. Diese Feldverzerrungen beziehungsweise 
Suszeptibilitätseffekte nehmen annähernd linear mit der Feldstärke zu (10, 12, 25). Die 
Ergebnisse einer Studie an drei verschiedenen MR-Systemen (0,3 T; 0,5 T; 1,5 T) bele-
gen diese Aussagen (10). Eine geringere Feldstärke führte dort sowohl bei SE-
Sequenzen als auch bei GRE-Sequenzen zu kleineren Artefakten. 
 
Um Artefakte durch metallische Implantate zu reduzieren, sehen humanmedizinische 
Richtlinien (23) die Anwendung metallartefaktreduzierender Sequenzen (MARS) vor. 
Diese TSE- oder SE-Sequenzen weisen eine große Empfängerbandbreite, geringe 
Schichtdicken und ein hohes Signal-Rausch-Verhältnis auf (21). Die eigenen Ergebnis-
se bestätigen, dass mit TSE-Sequenzen und dünnen Schichten Suszeptibilitätsartefakte 
deutlich reduziert werden können. In den Voruntersuchungen wurde eine Veränderung 
der BW indirekt durch die Variation des Water-Fat-Shiftes erreicht. Es konnte jedoch 
kein deutlicher Einfluss der BW auf die Artefaktgröße festgestellt werden. Ein Ziel der 
MARS ist es, ein hohes SRV zu erzielen. Allerdings muss berücksichtigt werden, dass je 
kleiner das Voxel ist, desto geringer ist auch das SRV. Eine kleine Voxelgröße führt 
aber sowohl zu geringeren Artefaktgrößen als auch zu einer verbesserten räumlichen 
Auflösung (Tab. 4). Um bei optimal angepassten Sequenzparametern ein hohes SRV zu 
erzielen, wird deshalb bei den MARS die Anzahl der Messungen erhöht. Das führt dann 
trotz geringem FOV, geringer ST und kleiner Matrix zu einer Erhöhung des SRV. Daraus 
resultiert aber auch eine Verlängerung der Messzeit (33). Deshalb sollten die Einstel-
lungen von FOV, ST, Matrix und Anzahl der Signalmessungen hinsichtlich des SRV und 
der Messzeit gegeneinander abgewogen werden.  
Die eigenen Untersuchungen weisen eine Reihe von Einschränkungen auf. Eine mögli-
che Limitation dieser Studie betrifft die Auswertung der Aufnahmen. Diese nahm ein 
einzelner Untersucher vor. Sämtliche Messungen erfolgten wiederholt. Aus den drei 
Einzelmessungen wurde ein Mittelwert gebildet. Die Varianz lag dabei stets unter 10 %, 
so  dass  von einem  reproduzierbaren  Messergebnis ausgegangen werden kann. 
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Tabelle 4 Zusammenhang Sequenzparameter, Auflösung, SRV 
Table 4 relation between imaging parameters, resolution, SNR 
Parameter Auflösung SRV 
FOV kleiner Besser Schlechter 
ST dünner Besser Schlechter 
Matrix höher Besser Schlechter 
TE höher / Schlechter 
 
 
Eine weitere Limitation könnte darin bestehen, dass alle Untersuchungen an einem 0,5-
Tesla-Magneten durchgeführt wurden. In humanmedizinischen Studien konnte gezeigt 
werden, dass die Artefaktgröße proportional zur Magnetfeldstärke ist (10, 12, 25). Die 
Ergebnisse der vorliegenden Studie sind deshalb nur eingeschränkt auf andere Feld-
stärken übertragbar. Darüber hinaus ist die Größe der Suszeptibilitätsartefakte abhängig 
von der Materialzusammensetzung, der Größe und der Orientierung des Mikrochips in-
nerhalb des Hauptmagnetfeldes. Letzteres kann bei der Implantation am Patienten nicht 
beeinflusst werden. Um die Auswirkung der Chiplage auf die Artefaktgröße beurteilen zu 
können, hätte die Studie mithilfe eines Messphantoms erfolgen müssen. Um möglichst 
praxisnahe Ergebnisse zu erzielen, wurde jedoch davon abgesehen. Da die Transpon-
der der unterschiedlichen Hersteller jeweils aus einem Ferritkern, einer Kupferdrahtan-
tenne, einem Mikrochip (Datenträger) und einer aus Bio-Glas oder biokompatiblem 
Polymer bestehenden Hülle aufgebaut sind, werden keine relevanten Abweichungen der 
Ergebnisse aufgrund unterschiedlicher Materialzusammensetzungen erwartet. Der Ein-
fluss des Volumens der Mikrochips auf die Größe der Artefakte kann in vorliegender 
Studie nicht beurteilt werden. Jedoch beschreiben die Ergebnisse einer Studie zum 
Größenvergleich von Suszeptibilitätsartefakten durch Mikrochips einen Zusammenhang 
zwischen dem Volumen des Mikrochips und der Größe des Suszeptibilitätsartefaktes. 
Mikrochips mit Volumina von 13,85; 30,00 und 42,55 mm3 wurden verglichen. Abhängig 
vom Sequenztyp konnte eine Vergrößerung des zweidimensionalen Artefaktareals zwi-
schen 35,07 und 75,61 % festgestellt werden (7).  
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In vorliegender Studie konnte gezeigt werden, dass die TSE-Sequenzen im Vergleich zu 
den GRE-Sequenzen ein deutlich geringeres Artefaktpotenzial besitzen. Bei Verwen-
dung einer T1-gewichteten TSE-Sequenz mit großer Matrix, kleinem FOV, geringer ST 
und kurzer TE lassen sich die Suszeptibilitätsartefakte verringern. Durch die Anpassung 
der Phasen-/Frequenzkodierrichtung können die Form und Ausrichtung des Artefaktes 
beeinflusst werden. 
Da der Mikrochip europaweit standardmäßig am unteren Ende der linken seitlichen 
Halswirbelsäule subkutan implantiert wird, besteht besonders bei kleinen Tieren      
(Körpergewicht unter zehn Kilogramm) die Gefahr, dass der Mikrochip sehr nah am Wir-
belkanal liegt (7) und die spinalen Strukturen trotz der optimierten Sequenz nicht beur-
teilt werden können. Für nichteuropäische Länder wird die Medianlinie kranial der Schul-
terblätter als Implantationsort empfohlen. Auch hier ist es sehr wahrscheinlich, dass es 
bei kleinen Tieren zu Beeinträchtigungen der MR-Bilder kommt.  
Eine Studie über die Sicherheit von Mikrochips im 1-Tesla-MRT beschreibt, dass dem-
gegenüber bei großen Hunden die Halswirbelsäule, der Plexus brachialis, die hintere 
Schädelgrube und das Mittelohr gering bis gar nicht von Suszeptibilitäten betroffen sind 
(4).  
Weiterhin kann die MR-Diagnostik aufgrund der Artefaktanfälligkeit von T2-Sequenzen 
unter Umständen eingeschränkt sein.  
Besitzer sollten dementsprechend vor der Untersuchung im MRT darüber aufgeklärt 
werden, dass diagnoserelevante Bildinformationen durch Suszeptibilitätsartefakte verlo-
ren gehen können.  
 
Fazit für die Praxis 
Durch Transponder hervorgerufene Suszeptibilitätsartefakte führen dazu, dass MRT-
Studien des Kopf-Hals- und Schulterbereichs kleiner Patienten nicht oder nur sehr ein-
geschränkt auswertbar sind. Es konnte gezeigt werden, dass TSE-Sequenzen im Ver-
gleich mit GRE-Sequenzen geringere Bildstörungen hervorrufen. T1-gewichtete TSE-
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Sequenzen zeigen im Vergleich mit T2-gewichteten Sequenzen aufgrund kleinerer 
Echozeiten ein geringeres Artefaktpotenzial. Möglichkeiten zur Artefaktreduktion erge-
ben sich, wenn die Untersuchungen mit großer Matrix, kleinem Field of View und gerin-
ger Schichtdicke durchgeführt werden. Weiterhin kann die Form und Ausrichtung des 
Artefakts durch Änderung der Phasen- und Frequenzkodierrichtung modifiziert werden. 
Die vorgenommene Anpassung der Parameter der T1-gewichteten TSE-Sequenz führte 
am Niederfeldsystem zu deutlich kleineren Bildstörungen. Dennoch konnte das Rü-
ckenmark trotz optimierter Sequenz nicht beurteilt werden, wenn der Mikrochip weniger 
als 19 mm vom Wirbelkanalzentrum entfernt lag.  
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4 Diskussion 
Im Mittelpunkt dieser kumulativen Dissertation stehen die Wechselbeziehungen zwi-
schen Mikrochip und Magnetresonanztomographie. Neben der Funktionsfähigkeit be-
ziehungsweise Lesbarkeit der Mikrochips nach MRT-Untersuchungen wurden die durch 
das ferromagnetische Material verursachten Suszeptibilitätsartefakte untersucht.  
Während in der Literatur gezeigt wird, dass Mikrochips durch Untersuchungen in 1-T- 
und 1,5-T-Magneten in ihrer Funktion und Lesbarkeit nicht beeinflusst werden (BAKER 
und MACDONALD 2001, HAIFLEY und HECHT 2012), befasst sich die vorliegende Ar-
beit mit der Funktionsfähigkeit von Mikrochips nach Untersuchungen in 0,5-T- und 3-T-
Magneten. Die Gesamtzahl der Mikrochips wies hierbei keine Einschränkung in Funkti-
on oder Lesbarkeit auf. Weiterhin eröffnet das in der Veterinärmedizin erstmals durch 
spezielle Anpassung von Sequenzparametern optimierte Sequenzprotokoll Wege zur 
Reduktion von Suszeptibilitätsartefakten.  
Die in diese kumulative Dissertation einfließenden Arbeiten legen ausführlich die ver-
wendeten Materialien und Methoden sowie erzielten Ergebnisse dar. Weiterhin enthal-
ten sie die jeweils spezifischen Diskussionsanteile. Die folgende, abschließende Dis-
kussion befasst sich deshalb vor allem mit der Interpretation und übergreifenden Beur-
teilung der beiden Arbeiten.  
 
4.1 Funktionsfähigkeit der Mikrochips  
Anhand der Phantomstudie konnte nachgewiesen werden, dass die Funktionsfähigkeit 
der hier untersuchten ISO-Transponder nach MRT-Untersuchungen sowohl im 0,5-T-
Magneten als auch im 3-T-Magneten nicht beeinträchtigt wird. Hierbei wurde ein großer 
Bereich der in der Veterinärmedizin eingesetzten Feldstärken abgedeckt. Die Erwär-
mung der Mikrochips ist jedoch unter anderem abhängig von der Magnetfeldstärke. Die-
se ist direkt proportional zur Resonanzfrequenz (HITTMAIR 2001). So beträgt die Fre-
quenz bei einem 0,5-T-Magneten 21,28 Hz, bei einem 3-T-Magneten 127,80 Hz 
(KOECHLI et al. 2006). Je größer wiederum die Resonanz- beziehungsweise Anre-
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gungsfrequenz ist, desto höher ist die SAR. Damit steigt das Risiko der Erwärmung me-
tallischer Implantate (REISER et al. 2007, NITZ et al. 2011). Die Ergebnisse der vorlie-
genden Studie sind deshalb nur eingeschränkt auf Feldstärken über 3 T übertragbar. 
Die untersuchten Mikrochips entsprechen dem Standard der International Organization 
for Standardization. Anhand der eigenen Untersuchungen kann keine Aussage über 
Nicht-ISO-Mikrochips getroffen werden. Diese waren jedoch in einer Arbeit über die 
Funktionsfähigkeit von Mikrochips nach Untersuchungen im 1-T-Magneten lesbar und 
funktionsfähig (HAIFLEY und HECHT 2012). In dieser Studie wurden mithilfe der unter-
schiedlichen Ausrichtungen der Mikrochips zur Magnetfeldrichtung B0 verschiedene Lo-
kalisationen im Patienten simuliert. Die Untersuchungen erfolgten jedoch an Phantomen 
und nicht an Tieren. Aus diesem Grund kann eine mögliche Beeinträchtigung der Mikro-
chips durch biologisches Gewebe nicht ausgeschlossen werden. Die Ergebnisse zweier 
Studien, bei denen Hunden implantierte Mikrochips untersucht wurden, ergaben aller-
dings keine Hinweise auf die Einschränkung der Mikrochip-Funktion (BAKER und 
MACDONALD 2011, HAIFLEY und HECHT 2012). Aufgrund der Nutzung fabrikneuer 
Mikrochips kann keine Aussage über die Lesbarkeit älterer Mikrochips oder die Funkti-
onsfähigkeit nach wiederholten Untersuchungen im Magnetresonanztomographen ge-
troffen werden.  
Dennoch zeigen die Ergebnisse, dass es hinsichtlich der Lesbarkeit keinen Grund gibt, 
die Mikrochips vor einer MRT-Untersuchung zu entfernen, anschließend zu erneuern 
oder gar von MRT-Untersuchungen abzusehen. 
 
4.2 Reduktion der Suszeptibilitätsartefakte  
Im zweiten Teil der Arbeit wurde die Abhängigkeit der Suszeptibilitätsartefakte von der 
gewählten Sequenz und von bestimmten Sequenzparametern untersucht. Größe und 
Erscheinungsbild der Artefakte waren maßgeblich von der gewählten Sequenz beein-
flusst (Abb. 8). Die Ergebnisse der Voruntersuchungen zeigen, dass die T1-TSE-
Sequenz das geringste Artefaktpotenzial besitzt, im Vergleich zur T1-SE-Sequenz wur-
den hier bis zu 43 % kleinere Artefakte erreicht. Bei der Anwendung der GRE-Sequenz 
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ergaben sich die größten Artefakte. Verglichen mit ihr erzielte die T1-TSE-Sequenz bis 
zu 79 % kleinere Artefakte. Eine Studie zum Vergleich der Artefaktgrößen nach Implan-
tation eines metallischen Fadenankers in das Schultergelenk dokumentiert vergleichba-
re Ergebnisse. Die GRE-Sequenzen führten dort zu Artefakten, die bis zu 60 % größer 
waren als bei den SE-/TSE-Sequenzen (HEROLD et al. 2004). Die Ursache der unter-
schiedlichen Artefaktausprägung ist der oben erwähnte Aufbau der einzelnen Sequen-
zen. 
 
 
Abbildung 8:Ergebnisse der Voruntersuchungen 
Die Artefaktgröße ist abhängig von der gewählten Sequenz. 
 
Von den untersuchten Parametern hatten die TE und die Akquisitionsmatrix den größten 
Einfluss auf das Artefaktausmaß. Mit Veränderungen von ST, FOV und Phasen-
/Frequenzkodierrichtung wurden nur geringe Effekte erreicht. Jedoch konnten in Abhän-
gigkeit von der Kodierrichtung die Geometrie und Ausdehnungsrichtung der Artefakte 
beeinflusst werden.  
 In den Voruntersuchungen wurde der große Einfluss der TE deutlich. Sie legt die Zeit für 
die Dephasierung der Spins fest. Somit entstehen bei langer TE größere Artefakte 
(FARAHANI et al. 1990). Die Verlängerung von 16 auf 50
Sequenz zu einer vollständig
sche Studie zur Minimierung der
diese Auswirkung der TE-Veränderung. Die Reduktion der TE von 25 auf 5
nerte das Artefakt auf ein Fünftel seiner ursprünglichen Größe (PORT und POMPER 
2000).  
 
Abbildung 9: Auswirkung der E
 
Bei der T1-TSE-Sequenz konnten ähnliche, wenn auch nicht so deutliche Ergebnisse 
erreicht werden. Eine TE von 30
23,6 % beziehungsweise 8,7
fakt von 11,1 % beziehungsweise 4
längere effektive Echozeit. Dementsprechend konnten in den Voruntersuchungen gr
ßere Artefakte als bei T1-gewichteten Sequenzen festgeste
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chozeitveränderung bei einer GRE-Sequenz
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 cm2. Die TE von 10 ms ergab ein durchschnittliches Art
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Sequenzen bestätigt 
 ms verklei-
 
 
e-
ö-
 (Abb. 10). 
 Abbildung 10: Artefaktgrößen bei einer T2
Spin-Echo-Sequenz  
Das Artefakt ist bei der T2-gewichteten Sequenz deutlich größer als bei der T1
quenz. Die TE der T2-TSE-Sequenz 
beiden Sequenzen beträgt das Field of View 160
256 x 256 Pixel. Die Phasenkodierrichtung läuft von 
 
In einer humanmedizinischen Studie üb
Voxelgröße als wichtiger Faktor zur Artefaktreduktion aufgeführt (SUH et al. 1998). Die 
Voxelgröße setzt sich aus den Parametern Akquisitionsmatrix, FOV und ST zusammen. 
Kleinere Voxel führen durch Verringerung
neren Artefakten (PORT und POMPER 2000, GRAF et al. 2003, STRADIOTTI et al. 
2009). Der Einfluss der Akquisitionsmatrix wird in einer humanmedizinischen Studie zur 
Minimierung von Suszeptibilitätsartefakten als wic
Vergrößerung konnten die Artefakte im Durchschnitt um 77
und POMPER 2000). Die vorliegende Studie kommt zu vergleichbaren Ergebnissen. Die 
Artefakte konnten durch die Vergrößerung der Akquis
50 % verkleinert werden. Demgegenüber wurden bei den Voxelparametern FOV und ST 
nur geringe Effekte erreicht. Bei Verkleinerung des FOV von 200 auf 160
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htigster Faktor aufgeführt. Durch ihre 
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-gewichteten Turbo-
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ten sich die Artefakte um durchschnittlich 23 %. Eine Veränderung der Schichtdicke von 
4 auf 2 mm reduzierte die Artefakte nur um durchschnittlich 9 %. 
Durch die Variation der Phasen- beziehungsweise Frequenzkodierrichtung wurde keine 
eindeutige Artefaktreduktion festgestellt. Doch obwohl sich die Artefakte durch die Ver-
änderung der Kodierrichtung von RL (von rechts nach links) zu AP (von anterior nach 
posterior) nur um durchschnittlich 3 % verkleinern ließen, veränderte sich die Geometrie 
und Orientierung der Artefakte. Sie wurden um 90° gedreht und somit in einen weniger 
relevanten Bildabschnitt verlagert. Diese Ergebnisse entsprechen einer Studie zur MR-
Bildgebung metallischer Implantate beim Menschen (AUGUSTYNI et al. 1987). Doch 
konnten in der Literatur unterschiedliche Ergebnisse zum Einfluss der Phasen- bezie-
hungsweise Frequenzkodierrichtung gefunden werden. So beschreiben verschiedene 
Studien, dass sich die Artefakte bei einer Frequenzkodierrichtung parallel zum Haupt-
magnetfeld B0 (RL) vergrößern, senkrecht zu B0 (AP) hingegen verkleinern (BEYEA et 
al. 1998, EUSTACE et al. 1998, KOCH et al. 2010, Port und POMPER 2000, SUTHER-
LAND-SMITH und TILLEY 2012). Gegenläufig dazu verringert sich in einer weiteren 
Studie die Artefaktgröße bei einer Frequenzkodierrichtung parallel zu B0 (GUERMAZI et 
al. 2003). Eine Erklärung für diese unterschiedlichen Ergebnisse könnte die Verwen-
dung verschiedener Pixelbandbreiten sein. Eine große Pixelbandbreite führt zu einem 
starken Frequenzkodiergradienten, dieser wiederum ist invers proportional zur Größe 
der Fehlregistrierung beziehungsweise des Artefakts.    
Die in den vorliegenden Untersuchungen als ideal zur Artefaktreduktion identifizierte T1-
TSE-Sequenz wurde durch die Anpassung verschiedener Sequenzparameter (kleine TE 
von 10 ms, große Akquisitionsmatrix von 256 x 256 Pixel, kleines FOV von 160 mm, 
geringe ST von 2 mm) weiter optimiert. Lag der Mikrochip jedoch sehr nah am Spinal-
kanal (< 19 mm), konnten die spinalen Strukturen trotz der optimierten Sequenz nicht 
beurteilt werden.  
Da die Größe der Suszeptibilitätsartefakte proportional zur Magnetfeldstärke ist 
(FARAHANI et al. 1990, FRAHM et al. 1996, PORT und POMPER 2000), können auch 
diese Ergebnisse nur eingeschränkt auf andere Magnetfeldstärken übertragen werden. 
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Die Artefaktgröße ist weiterhin abhängig von der Materialzusammensetzung, der Größe 
und der Orientierung der Mikrochips innerhalb des Hauptmagnetfeldes. Die Lage kann 
bei der Implantation am Patienten jedoch nicht beeinflusst werden. Zur Beurteilung des 
Einflusses der Mikrochip-Lage hätten die Untersuchungen mithilfe eines Messphantoms 
erfolgen müssen. Um praxisnahe Ergebnisse zu erzielen, wurde jedoch davon abgese-
hen. Da sich die Materialzusammensetzung bei den verschiedenen Herstellern kaum 
unterscheidet, werden bei Mikrochips gleicher Baugröße keine relevanten Abweichun-
gen der Ergebnisse erwartet. Es sollte jedoch beachtet werden, dass sich bei einer Zu-
nahme des Mikrochip-Volumens auch das Artefakt vergrößert (DENGG 2012).  
Wenngleich die Ergebnisse der vorliegenden Untersuchungen nur für spezifische Be-
dingungen (Feldstärke, Typ des Mikrochips) zutreffend sind, bietet das empfohlene Se-
quenzprotokoll – T1-TSE-Sequenz mit kleiner Echozeit (10 ms) und kleiner Voxelgröße 
(große Akquisitionsmatrix von 256 x 256 Pixel, kleines FOV von 160 mm, geringe ST 
von 2 mm) – die Möglichkeit zur Reduktion der Suszeptibilitätsartefakte von Mikrochips. 
Dennoch kann das Rückenmark unter Umständen trotz optimierter Sequenz nicht beur-
teilt werden, wenn der Mikrochip sehr nah am Wirbelkanalzentrum liegt.  
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Schlüsselwörter: MRT, Transponder, Suszeptibilität, Lesbarkeit, Hund, Katze 
 
Zielstellung: Mikrochips zur Tierkennzeichnung bestehen aus verschiedenen metalli-
schen Materialien. Diese treten in der Magnetresonanztomographie in Wechselwirkung 
mit den elektromagnetischen Feldern. Es besteht die Gefahr, dass sich der Mikrochip 
aufgrund der sich entwickelnden elektrischen Ströme so stark erhitzt, dass einzelne 
Bauteile beschädigt werden und der Chip daher nicht mehr lesbar ist. Weiterhin verur-
sachen die ferromagnetischen Materialien gravierende fokale Bildstörungen. Diese 
Suszeptibilitätsartefakte können die Beurteilbarkeit der Halsregion erheblich einschrän-
ken. Ziele der vorliegenden Arbeit waren die Überprüfung der Funktionsfähigkeit von 
Mikrochips und die Evaluierung der Möglichkeiten zur Artefaktreduktion durch Identifika-
tion geeigneter Sequenztypen und durch Optimierung von deren Sequenzparametern.  
Material und Methoden: In der ersten Studie wurden 300 fabrikneue ISO (International 
Organization for Standardization)-Mikrochips (jeweils 100 von drei verschiedenen Bau-
größen) an einem Phantom angebracht und bei Feldstärken von 0,5 und 3 Tesla unter-
sucht. Es wurden jeweils 50 Mikrochips jeder Baugröße in den einzelnen Magneten ge-
testet. Das Untersuchungsprotokoll beinhaltete fünf im Routinebetrieb für Kopfuntersu-
chungen verwendete Sequenzen (Spin-Echo(SE)-Sequenzen, Turbo-Spin-Echo(TSE)-
Sequenzen, Gradienten-Echo(GRE)-Sequenzen). Der 15-stellige Zahlencode jedes Mik-
rochips wurde mit einem Lesegerät vor und nach den Untersuchungen abgelesen.        
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In das Untersuchungsgut der zweiten Studie gingen die Kadaver von 26 Katzen und 
2 Hunden ein. An einem 0,5-Tesla-MRT wurde für verschiedene Sequenztypen (SE-
Sequenzen, TSE-Sequenzen, GRE-Sequenzen) und Kombinationen modifizierter Se-
quenzparameter (Echozeit (TE), Voxelgröße, Ausleserichtung) das Ausmaß der Artefak-
te ermittelt. Berechnet wurde der Flächeninhalt des Artefakts (cm2). Dieser wurde dann 
als prozentualer Anteil zur Fläche des Halsquerschnitts angegeben. Diese Berechnung 
erfolgte für alle untersuchten Einstellungen an transversalen Aufnahmen. Bei den Grup-
penvergleichen kam ein parameterfreies Testverfahren (Mann-Whitney-U-Test) zur An-
wendung. 
Ergebnisse: Im Anschluss an die Protokolle einer simulierten Kopfuntersuchung waren 
alle Zahlencodes der Mikrochips korrekt lesbar. Die Gesamtzahl der Mikrochips war so-
mit sowohl nach den Untersuchungen im 0,5-Tesla- als auch im 3-Tesla-Magneten funk-
tionsfähig. Die Untersuchungen der zweiten Studie haben gezeigt, dass TSE-
Sequenzen wegen ihrer geringeren Artefaktanfälligkeit den SE- und GRE-Sequenzen 
vorgezogen werden sollten. Besonders kleine Artefakte konnten bei einer T1-TSE-
Sequenz mit kleiner TE (10 ms) und kleiner Voxelgröße (große Akquisitionsmatrix von 
256 x 256 Pixel, kleines Field of View (FOV) von 160 mm, geringe Schichtdicke (ST) 
von 2 mm) erreicht werden. Durch Anpassung der Kodierrichtung war es möglich, die 
Form und Richtung des Artefaktes zu beeinflussen.  
Schlussfolgerungen: Die Ergebnisse der ersten Studie zeigen, dass es hinsichtlich der 
Lesbarkeit keinen Grund gibt, ISO-Transponder vor einer Untersuchung im MRT zu ent-
fernen oder danach zu erneuern oder sogar von einer MRT-Untersuchung abzusehen. 
In der zweiten Studie konnten Größe und Form der Suszeptibilitätsartefakte durch die 
Wahl des Sequenztyps und Modifikation von Sequenzparametern verändert werden. 
Dies ist besonders bei kleinen Tieren von Bedeutung. Bei diesen kann es aufgrund der 
geringen Distanz zwischen Mikrochip und Wirbelsäule zur Beeinträchtigung der MR-
Bildauswertung kommen. Eine T1-gewichtete TSE-Sequenz mit kleiner Echozeit 
(10 ms) und kleiner Voxelgröße (Akquisitionsmatrix 256 x 256 Pixel, FOV 160 mm, ST 
2 mm) bietet bei 0,5 Tesla das größte Potenzial zur Artefaktreduktion. 
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Objective: Microchips, used for animal identification, contain metallic materials. In mag-
netic resonance imaging these materials interact with electromagnetic fields. So there is 
the potential that induced electric current might heat that chip. Due to the damage of the 
components the chip can lose its function. Furthermore ferromagnetic material in micro-
chips can cause significant focal image disturbances. These susceptibility artifacts may 
hinder image interpretation in the cervical region. The aims of the present studies were 
testing the functionality of identification microchips following in MRI and to identify useful 
sequence types and to optimize its sequence parameters in order to reduce the artifact 
size. 
Material and methods: In the first study a total of 300 ISO (International Organization 
for Standardization)-microchips (100 each of three different types) were placed on a 
phantom and tested in a low field (0.5 Tesla) and a high field scanner (3 Tesla). 50 mi-
crochips of each type were tested in each scanner. The scan protocol corresponded to a 
brain study and consists of five pulse sequences (spin-echo sequences, turbo-spin-echo 
sequences, gradient-echo sequences). The 15-digit number code of each microchip was 
read with a hand-held scanner before and after the investigations. In the second study 
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investigations were performed on cadavers of 26 cats and 2 dogs using a low-field MRI 
System (0.5 Tesla). To quantify susceptibility artifacts several sequence types (spin- 
echo sequences, turbo-spin-echo sequences, gradient-echo sequences) and imaging 
parameters (echo time, voxel volume, frequency encoding direction) were systematically 
varied. The area of the artifact was measured (cm2). Furthermore the percentage of the 
artifact area in relation to the cervical area was calculated. The analysis was performed 
for all settings investigated by use of transverse images. A nonparametric test (Mann-
Whitney-U-Test) was used to compare two groups. 
Results: After the application of the scan protocols simulating a head study, the allocat-
ed identification number of all microchips was correctly readable in both, the low-field 
and the high-field system. The second study showed that turbo-spin-echo sequences 
should be preferred due to a lower vulnerability to artifacts. The greatest reduction in 
artifact size was obtained by using a T1- weighted turbo spin echo sequence. Shorten-
ing the echo time (10 ms), increasing the acquisition matrix (156 x 156 pixel), decreas-
ing the field of view (160 mm) and slice thickness (2 mm) also contributed substantially 
to reducing the artifact size. Orientation of the frequency and phase encoding gradients 
could be selected so that artifacts were directed away from areas of clinical diagnostic 
interest. 
Conclusions: The results of the first study indicate that with respect to readability and 
functionality there is no reason to remove devices before scanning, to replace micro-
chips after imaging or even to avoid MR imaging. Selection of sequence type and modi-
fication of sequence parameters influence artifact size and shape significantly. This is of 
special importance in animals with small dimensions in the cervical region. Due to the 
short distance between microchip and vertebral canal image information can get lost. In 
0.5 Tesla the greatest reduction in artifact size can be achieved by using a T1-weighted 
turbo spin echo sequence while using short echo times (10 ms) and small voxel size 
(acquisition matrix 156 x 156 pixel, field of view 160 mm, slice thickness 2 mm). 
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